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Notations
a : scalaire
a : vecteur
Ra : Repe`re carte´sien orthonorme´ associe´ a` a
aRb : Matrice de rotation de´crivant l’orientation du repe`re Rb exprime´e
dans le repe`re Ra
atb : Vecteur de translation de´crivant la position de l’origine du repe`re Rb
exprime´e dans le repe`re Ra
aMb : Matrice homoge`ne caracte´risant la pose du repe`re Rb exprime´e
dans le repe`re Ra
aMb =
[
aRb
atb
0 1
]
(1)
[a]× : Matrice syme´trique de pre´-produit vectoriel associe´e au vecteur a
[a]× =

 0 −az ayaz 0 −ax
−ay ax 0

 (2)
aWb : Matrice de changement de repe`re d’un torseur cine´matique
aWb =
[
aRb [
atb]×
aRb
03
aRb
]
(3)
aFb : Matrice de changement de repe`re d’un tenseur d’effort
aFb =
[
aRb 03×3
[atb]×
aRb
aRb
]
(4)
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8 Notations
Introduction
Dans le domaine industriel les atouts des syste`mes robotiques ont e´te´ rapidement
accepte´s et leur de´veloppement a e´te´ constant ces dernie`res anne´es, notamment dans
le secteur automobile ou agro-alimentaire. A l’inverse l’introduction des robots dans
le domaine me´dical reste encore bien timide. Meˆme si l’essor de la robotique me´dicale
semble garanti au cours des prochaines anne´es au regard des be´ne´fices qu’elle peut
apporter, seule une poigne´e de compagnies industrielles s’inte´resse actuellement a` ce
domaine et le nombre de robots me´dicaux vendus chaque anne´e reste faible.
Cet engouement limite´ des industriels pour la robotique me´dicale s’explique en
grande partie par la complexite´ de l’environnement ope´ratoire ou` de tels syste`mes sont
amene´s a` e´voluer. En particulier, la` ou` le robot peut eˆtre isole´ derrie`re une barrie`re phy-
sique ou optique sur la chaine de montage, il est au plus pre`s du patient et du personnel
me´dical dans la salle d’ope´ration et interagit avec un environnement inconnu. Ainsi, les
contraintes de se´curite´, de pre´cision et de re´activite´ aux commandes du chirurgien sont
uniques dans le domaine de la robotique me´dicale. L’objectif est de garantir une fiabilite´
maximale des syste`mes robotiques propose´s et de re´pondre aux inquie´tudes le´gitimes
des patients et des chirurgiens, illustre´es dans la caricature suivante de Claude Serre,
bien connue dans le domaine de la robotique chirurgicale.
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Pourtant les raisons pour justifier l’apparition des syste`mes de robotique chirurgicale
sont multiples et viennent de la comple´mentarite´ entre hommes et robots. En effet, la
finalite´ de la robotique chirurgicale n’est pas de remplacer le chirurgien mais de l’assister
pour ame´liorer la qualite´ de soin fournie au patient. Les atouts du chirurgien, que sont
son jugement, sa flexibilite´, son adaptabilite´ ou encore sa coordination oeil-main sont
conserve´s. De son coˆte´, le robot apporte entre autres sa pre´cision, sa puissance de calcul
et son insensibilite´ a` la fatigue. Il permet ainsi :
– une meilleure pre´cision dans le positionnement des instruments,
– un recalage entre des informations pre´-ope´ratoires et per-ope´ratoires,
– le filtrage des tremblements e´ventuels du chirurgien,
– la protection de zones critiques.
Plusieurs classifications ont e´te´ propose´es pour diffe´rencier les syste`mes robotiques
de´veloppe´s. Dans [Dohi 1995], le crite`re retenu est le domaine d’application (diagnostic
et biopsie, the´rapeutique, de re´habilitation, ...) et Dario et al. diffe´rencient les syste`mes
de macro-robotique, micro-robotique et bio-robotique [Dario 1996]. Une classification
en fonction du roˆle du robot dans le contexte d’une application de chirurgie assiste´e
par ordinateur est propose´e dans [Taylor 2003] ou` sont distingue´s les syste`mes dits
« CAD/CAM »par analogie avec les syste`mes industriels et les assistants chirurgicaux.
Le terme « CAD/CAM »fait re´fe´rence au processus de planification pre´-ope´ratoire,
recalage et exe´cution alors que les assistants chirurgicaux de´signent les robots travaillant
en coope´ration avec le chirurgien.
La majorite´ des autres classifications propose´es porte sur le degre´ d’autonomie des
robots. Sur ce principe, les syste`mes robotiques passifs, semi-actifs et actifs peuvent
eˆtre distingue´s [Lavallee 1991] et Troccaz introduit dans [Troccaz 2000] la notion de
syste`mes synergiques. Enfin, dans [Hein 2001], trois cate´gories sont de´finies qui corres-
pondent aux syste`mes autonomes, aux syste`mes te´le´-manipule´s et aux syste`mes par
controˆle interactif. En ligne avec ces travaux de classification, nous choisissons ici de
distinguer les syste`mes de robotique me´dicale en fonction de leur interaction avec le chi-
rurgien, depuis les robots te´le´-ope´re´s jusqu’aux robots autonomes ou actifs, en passant
par des robots a` controˆle partage´ ou semi-actifs.
Les syste`mes te´le´-ope´re´s Ils repre´sentent une part importante de la robotique
me´dicale et correspondent a` des manipulateurs robotise´s controˆle´s a` distance par le pra-
ticien. Le premier inte´reˆt des syste`mes te´le´-ope´re´s est de porter la compe´tence me´dicale
dans des endroits peu accessibles, typiquement dans l’espace, les zones de combat ou les
bateaux de commerce. Cette re´alisation a` distance d’un geste me´dical est illustre´e en
2001 par l’ope´ration Lindberg ou` le Professeur Marescaux, depuis New York, enle`ve la
ve´sicule biliaire de son patient hospitalise´ a` Strasbourg. L’acte chirurgical est re´alise´ par
l’interme´diaire du syste`me robotique Zeus (Computer Motion) compose´ de trois bras
robotise´s. Deux bras sont commande´s par le chirurgien au moyen d’un joystick pour
manipuler les instruments chirurgicaux, le troisie`me de´place un endoscope par com-
mande vocale. D’autres applications me´dicales non chirurgicales sont envisage´es avec
en particulier la te´le´-e´chographie qui rencontre un fort engouement et est soutenue par
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l’ESA (European Space Agency) et le CNES (Centre National d’Etudes Spatiales). Des
syste`mes maˆıtre/esclave ont e´te´ de´veloppe´s parmi lesquels TER [Althuser 2001], ES-
TELE (robot commercialise´ par Robosoft) ou FASTele [Ito 2010] pour permettre a` un
utilisateur expert de controˆler a` distance les mouvements d’une sonde e´chographique. Le
second inte´reˆt des syste`mes te´le´-ope´re´s est d’assister le chirurgien pour des proce´dures
laparoscopiques en chirurgie mini-invasive ou` les instruments sont inse´re´s a` travers un
trocart. Le syste`me chirurgical DaVinci (Intuitive Surgical) est largement installe´ dans
ce domaine d’application. Il regroupe une console maˆıtre, un syste`me de vision qui
fournit une image interne du patient par endoscope et le syste`me robotique lui-meˆme
compose´ de trois ou quatre bras. En manipulant les instruments non plus manuellement
mais a` l’aide de la console maˆıtre qui pilote le robot, le chirurgien gagne en confort mais
e´galement en pre´cision. Ses gestes peuvent eˆtre de´multiplie´s ou filtre´s pour supprimer
tout tremblement et l’inversion des mouvements des outils introduits dans le trocart
est e´limine´e.
Les syste`mes a` controˆle partage´ Cette de´nomination regroupe d’une part tous les
syste`mes de positionnement d’outils, utilise´s pour orienter et placer automatiquement
une sonde ou un instrument chirurgical selon une trajectoire de´finie lors d’une planifi-
cation pre´-ope´ratoire par le chirurgien. De tels syste`mes sont utilise´s en neuro-chirurgie
pour les biopsies du cerveau par exemple, a` l’image du robot Neuromate [Benabid 1987]
de´veloppe´ a` Grenoble ou du robot PathFinder (Armstrong Healthcare/Prosurgics). Les
syste`mes semi-actifs comprennent e´galement les microscopes intelligents, tels le Surgi-
Scope (Elkta AB) et le MKM (Carl Zeiss) qui se positionnent automatiquement ou
manuellement devant le chirurgien ou encore les bras robotise´s porte-endoscopes qui
permettent au praticien de commander lui-meˆme l’endoscope par la voix (syste`me Ae-
sop de Computer Motion). Enfin une dernie`re cate´gorie de syste`mes semi-actifs cor-
respond aux syste`mes dits synergiques. Les robots synergiques sont de´place´s par le
chirurgien comme de simples outils mais contraignent le geste re´alise´ afin de respec-
ter une trajectoire pre´-de´finie ou de prote´ger des zones critiques. Sur ce principe, le
syste`me PaDyC [Troccaz 1996] a e´te´ de´veloppe´ pour re´aliser des ponctions cardiaques
et le syste`me ACROBOT (Acrobot) est utilise´ dans la chirurgie du genou. Selon les
applications envisage´es, les robots a` controˆle partage´ be´ne´ficient ainsi au patient en
garantissant une meilleure pre´cision du geste chirurgical ou encore assistent le chirur-
gien qui peut par exemple de´placer son endoscope par la voix tout en manipulant ses
instruments chirurgicaux en paralle`le.
Les syste`mes autonomes Enfin les syste`mes actifs ou autonomes, qui permettent
de re´aliser un geste pre´-de´fini sans intervention humaine, sont plus particulie`rement
de´die´s aux applications ne´cessitant une grande pre´cision et reproductibilite´. Les robots
ROBODOC (Robodoc) et CASPAR (Orthomaquet) en chirurgie orthope´dique ont e´te´
de´veloppe´s pour re´aliser des mises en place de prothe`ses de hanche ou de genou. Apre`s
une planification pre´-ope´ratoire, l’os du genou ou de la hanche est fraise´ automatique-
ment avec une pre´cision non atteignable manuellement, qui garantit une pose parfaite
de la prothe`se. Le robot SCALPP conc¸u dans le contexte du projet Dermarob permet
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de re´aliser automatiquement un pre´le`vement de peau pour une greffe chez des patients
grands brule´s. Un apprentissage initial permet de de´finir les positions initiales et finales
de la trajectoire puis le robot est commande´ en effort pour re´aliser le pre´le`vement sans
intervention humaine. Enfin, d’autres syste`mes actifs sont e´galement utilise´s pour la
radiothe´rapie, comme le Cyberknife (Accuray). Ces syste`mes se de´placent tout autour
du patient pour irradier une zone cible´e en minimisant l’exposition des zones saines.
Les syste`mes autonomes ont l’avantage d’apporter une re´elle plus value en termes de
pre´cision et de re´pe´tabilite´ du geste. En contrepartie ce sont ge´ne´ralement des syste`mes
de´die´s a` une taˆche spe´cifique, qui manquent de flexibilite´ et qui sont par conse´quent
peu rentables par rapport au couˆt qu’ils ge´ne`rent.
Le de´veloppement des syste`mes de robotique pour la chirurgie s’est fait ces dernie`res
anne´es en paralle`le avec le de´veloppement de l’imagerie me´dicale et de plus en plus de
syste`mes guide´s par l’information visuelle ont vu le jour. Cette information visuelle peut
eˆtre fournie par une came´ra endoscopique, comme pour la te´le´-ope´ration ou par une
modalite´ de radiologie qui fournit une vue interne du patient sans acce`s direct. Les ro-
bots me´dicaux guide´s par l’image sont actuellement utilise´s dans tous les domaines de la
chirurgie. Qu’il s’agisse de syste`mes porte-outils commercialise´s pour la neuro-chirurgie,
de syste`mes autonomes destine´es a` l’orthope´die ou encore de manipulateurs d’aiguille
pour l’urologie, leur objectif commun est d’offrir une pre´cision ine´galable manuelle-
ment pour assurer une re´alisation optimale de la proce´dure chirurgicale. Les strate´gies
de commande envisage´es dans ce domaine peuvent eˆtre divise´es en deux cate´gories selon
qu’elles reposent sur une planification pre´-ope´ratoire du geste robotique enrichie ou non
d’un recalage avec une image per-ope´ratoire, ou bien qu’elles utilisent la seule image
per-ope´ratoire pour guider le robot. Cette seconde approche permet de re´aliser la taˆche
robotique en tenant compte des de´formations et des mouvements des organes dus aux
mouvements involontaires ou physiologiques du patient. Elle est ainsi particulie`rement
adapte´e pour les ope´rations sur les tissus mous ou` l’image per-ope´ratoire permet de
visualiser la position re´elle des organes tout au long de la proce´dure.
Parmi les diffe´rentes modalite´s d’imagerie per-ope´ratoire radiologique, la modalite´
e´chographique fournit une information temps re´el de manie`re non invasive. De plus,
contrairement a` l’imagerie a` rayons X ou IRM elle n’est pas contraignante vis-a`-vis
de son environnement (imageur portable), elle n’est pas dangereuse pour le patient et
n’interagit pas avec les mate´riaux ferromagne´tiques. Pour ces diffe´rentes raisons, l’ima-
gerie e´chographique est conside´re´e comme une modalite´ prometteuse pour les syste`mes
guide´s par l’image per-ope´ratoire et depuis une dizaine d’anne´es quelques groupes de
recherche se sont inte´resse´s a` la commande par asservissement visuel base´e sur l’image
e´chographique. C’est dans ce contexte que s’inscrit cette the`se qui propose des solu-
tions pour controˆler tous les mouvements d’une sonde e´chographique monte´e sur un
bras robotique a` partir de l’information extraite de l’image.
Le chapitre 1 pre´sente un aperc¸u du domaine tre`s actif de la robotique chirurgicale
guide´e par l’image me´dicale. Les diffe´rentes modalite´s d’imagerie radiologiques sont
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pre´sente´es avec un rappel de leur principe physique et des caracte´ristiques de l’image
ge´ne´re´e. Les syste`mes robotiques guide´s par l’image sont ensuite diffe´rencie´s selon qu’ils
reposent sur une planification pre´-ope´ratoire du mouvement robotique avec ou sans re-
calage per-ope´ratoire, ou sur une commande per-ope´ratoire de ce mouvement. Pour
chaque strate´gie de commande le domaine me´dical et le type d’application vise´s sont
de´crits ainsi que la modalite´ d’imagerie conside´re´e. Ce bref e´tat de l’art nous permet
de mettre en e´vidence les atouts de l’image e´chographique en particulier dans le cas
d’une strate´gie de commande per-ope´ratoire de type asservissement visuel.
Le chapitre 2 est centre´ sur le domaine de l’asservissement visuel e´chographique.
Les concepts fondamentaux de la commande par asservissement visuel y sont rappele´s
et les notions d’information visuelle et de matrice d’interaction sont introduites. Par
rapport a` l’image fournie par une came´ra ge´ne´ralement utilise´e dans ce domaine, les
spe´cificite´s de la modalite´ d’imagerie e´chographique sont de´crites dans ce chapitre et
les de´fis lie´s a` l’asservissement visuel e´chographique sont pre´sente´s. Les travaux de´ja`
re´alise´s dans ce domaine re´cent sont de´taille´s et les contributions de cette the`se sont
mises en avant.
Dans les chapitres 3 et 4, deux me´thodes inde´pendantes d’asservissement visuel
e´chographique sont de´veloppe´es et permettent toutes deux de controˆler tous les mou-
vements d’une sonde e´chographique dans l’espace. La premie`re me´thode est base´e sur
des informations ge´ome´triques de type moments extraites depuis trois plans de coupe
orthogonaux. Elle assure une convergence en position de la sonde depuis des posi-
tions initiales e´loigne´es et permet de re´aliser des taˆches multimodales, c’est-a`-dire de
conside´rer une image de´sire´e non e´chographique. La seconde approche est base´e sur
une information d’intensite´ et ne ne´cessite aucun traitement d’image et aucune e´tape
de segmentation. Elle est donc particulie`rement peu gourmande en temps de calcul et
permet de conside´rer une large varie´te´ d’images e´chographiques. Les deux me´thodes
ainsi pre´sente´es sont valide´es en simulation sur des images e´chographiques.
De plus, dans le chapitre 5 une validation expe´rimentale de la me´thode base´e inten-
site´ est propose´e. Des taˆches de positionnement et de suivi de coupes anatomiques sont
re´alise´es ou` une sonde e´chographique, manipule´e par un bras robotique, interagit avec
un fantoˆme abdominal ge´ne´rant des images e´chographiques re´alistes. En particulier
dans l’optique d’une application de suivi d’une coupe de´sire´e en compensant les mou-
vements physiologiques du patient, une commande pre´dictive est couple´e a` l’approche
base´e intensite´ pour garantir une meilleure pre´cision du suivi.
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Chapitre 1
Robotique chirurgicale guide´e
par l’image
Avec les re´centes avance´es technologiques et l’apparition de nouvelles modalite´s
d’imagerie me´dicale non invasives, la pratique de la chirurgie a connu une re´volution
conceptuelle depuis les anne´es 90 et a vu le de´veloppement des Gestes Me´dicaux Chirur-
gicaux Assiste´s par Ordinateur (GMCAO). Cette assistance par ordinateur est pre´sente
d’une part au niveau pre´-ope´ratoire ou` elle permet au chirurgien de visualiser une zone
d’inte´reˆt du patient et de planifier son geste. Au moment de l’ope´ration, elle peut
e´galement eˆtre utilise´e pour augmenter l’image per-ope´ratoire avec de l’information
pre´-ope´ratoire afin de re´unir des informations comple´mentaires apporte´es par des mo-
dalite´s d’imagerie diffe´rentes.
En paralle`le, l’introduction de l’imagerie me´dicale au sein du bloc ope´ratoire est
l’un des facteurs du de´veloppement de la robotique me´dicale. La planification pre´-
ope´ratoire du geste chirurgical est utilise´e pour controˆler le robot, qui peut alors re´aliser
une proce´dure de manie`re autonome apre`s recalage de la trajectoire pre´-de´finie avec
l’environnement per-ope´ratoire. Cette strate´gie de planification puis de re´alisation du
geste chirurgical apre`s recalage a fait ses preuves dans les domaines de la neuro-chirurgie
ou de la chirurgie orthope´dique et a conduit a` la commercialisation de robots pour les
biopsies et ablations de tumeurs ce´re´brales ou la mise en place de prothe`ses de hanche
ou du genou. Ne´anmoins, cette approche base´e sur des images pre´-ope´ratoires montre
ses limites dans les applications sur des tissus mous, susceptibles de se de´former ou de
se de´placer au cours de la chirurgie. Cette limitation est bien connue dans le domaine
neurologique ou` le de´placement du cerveau (« brain shift ») lors de l’ope´ration ne´cessite
souvent le recours a` un recalage entre le volume pre´-ope´ratoire et une imagerie per-
ope´ratoire supple´mentaire. Une alternative re´cente a` cette strate´gie consiste a` utiliser
des techniques d’asservissement visuel qui permettent de controˆler le syste`me robotique
non pas a` partir des images pre´-ope´ratoires, mais directement a` partir du retour visuel
per-ope´ratoire temps-re´el.
Dans ce chapitre, nous pre´sentons brie`vement les diffe´rentes modalite´s non inva-
sives d’imagerie me´dicale dite anatomique ou structurelle qui permet d’obtenir une
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information sur l’anatomie des organes, par opposition a` l’imagerie fonctionnelle. Nous
de´crivons le principe physique sous-jacent, le fonctionnement de l’imageur et les ca-
racte´ristiques de l’image forme´e. Nous concluons alors sur les atouts et les faiblesses
de chaque modalite´ en vue d’une commande robotique base´e vision. Nous dressons
par la suite un e´tat de l’art des diffe´rents syste`mes robotiques me´dicaux guide´s par
l’image me´dicale en distinguant les syste`mes base´s sur l’image pre´-ope´ratoire et ceux
base´s sur l’image per-ope´ratoire. La premie`re cate´gorie est essentiellement repre´sente´e
par des syste`mes autonomes agissant sur des structures rigides, en particulier pour des
applications de chirurgie orthope´dique. La seconde cate´gorie pre´sente un inte´reˆt plus
particulier dans le cas d’une interaction avec des tissus mous et comprend dans sa large
majorite´ des syste`mes d’insertion d’aiguille.
1.1 Les modalite´s d’imagerie me´dicale
Une des re´volutions majeures dans le domaine me´dical au cours des dernie`res
de´cennies est l’apparition de nouvelles me´thodes d’imagerie me´dicale non invasives
utilise´es pour le diagnostic mais aussi le traitement d’un grand nombre de patho-
logies. Depuis les rayons X applique´s de`s le de´but du sie`cle dernier pour l’imagerie
me´dicale et toujours largement utilise´s (radiologie conventionnelle ou nume´rique, to-
modensitome´trie, angiographie, fluoroscopie), aux dernie`res avance´es dans le domaine
de l’imagerie IRM ou e´chographique, ces nouvelles modalite´s permettent de´sormais
la visualisation de structures internes du corps humain sans avoir syste´matiquement
recours a` la chirurgie ouverte. Contrairement aux instruments d’optiques, tels les en-
doscopes ou laparoscopes, ces imageurs ne re´alisent pas une photographie d’un organe
mais renvoient une repre´sentation de sa structure base´e sur ses proprie´te´s physiques ou
chimiques. Par conse´quent, ces diffe´rentes modalite´s ge´ne`rent des images diffe´rentes et
comple´mentaires du corps humain. Nous rappelons ici les diffe´rents proce´de´s physiques
associe´s aux principales modalite´s d’imagerie actuellement pre´sentes dans les hoˆpitaux
et les caracte´ristiques de l’image produite.
1.1.1 La radiographie
La radiographie ou imagerie a` rayons X est la plus ancienne modalite´ d’imagerie
non invasive introduite dans le domaine me´dical et est toujours la plus utilise´e, en
particulier pour la visualisation des structures osseuses. Sa de´couverte remonte a` la fin
du XIXe`me sie`cle par un chercheur allemand, Wilhelm Konrad Roentgen, qui remarqua
a` la suite d’une se´rie d’expe´riences que le platino-cyanure de barium e´mettait une
lueur fluorescente, de´couvrant ainsi un nouveau type de rayonnement e´lectromagne´tique
(EM) qu’il baptisa rayons X en re´fe´rence a` l’inconnue mathe´matique. Ce rayonnement
permettant d’impressionner des plaques photographiques, il put re´aliser un cliche´ de la
main de son e´pouse en de´cembre 1895 (voir figure 1.1(a)).
L’imageur a` rayons X L’imageur a` rayons X est constitue´ d’un bras articule´ muni
d’un tube a` rayons X qui e´met le faisceau de rayons X et d’une plaque contenant un
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(a) (b) (c)
Fig. 1.1 – (a) Le premier cliche´ a` rayons X (Photo tire´e de :
http ://science.hq.nasa.gov/kids/imagers/ems/xrays.html). (b) Les premiers syste`mes
de radiographie sur plaque engendraient une forte exposition du praticien aux rayons
X. (c) Un e´quipement moderne de radiographie digitale propose´ par General Electric
(Discovery XR650).
film photosensible (voir figure 1.1(b, c)). Le tube a` rayons X est un tube de verre
entoure´ d’une enceinte plombe´e dans lequel est fait le vide. Les rayons X sont cre´e´s au
sein de ce tube par la collision entre des e´lectrons acce´le´re´s et une cible me´tallique. Ce
rayonnement EM s’e´chappe par une feneˆtre pratique´e dans le tube et est dirige´ vers
le patient ou` il est absorbe´ par les structures denses comme les os et atte´nue´ par les
structures liquides ou gazeuses. Le film radiographique est alors plus ou moins noirci
selon l’intensite´ des rayons re´siduels qui ont traverse´ le corps humain.
L’image radiographique Le principe de formation de l’image radiographique per-
met une bonne visualisation en deux dimensions des structures osseuses et articulaires
qui apparaissent blanches du fait de l’absorption totale des rayons X ainsi que des
poumons qui apparaissent noirs en raison de l’air qu’ils contiennent. Les tissus mous
sont repre´sente´s dans diffe´rents tons de gris. Il est e´galement possible de visualiser cer-
taines structures creuses en injectant un produit de contraste, opaque aux rayons X.
Ces structures opacifie´es apparaissent donc sur la radiographie en teinte tre`s claire, ce
qui permet d’obtenir un meilleur contraste entre les diffe´rents organes image´s.
1.1.2 La tomodensitome´trie (TDM)
La tomodensitome´trie (TDM), ou Computer Tomography (CT) en anglais, est base´e
sur la combinaison des rayons X avec un traitement informatique des mesures d’e´mission
et de re´ception de ces rayons. Elle consiste a` mesurer l’absorption des rayons X par les
tissus, permettant ainsi de visualiser les diffe´rents organes du corps humain, ce qui
est impossible avec la simple radiographie. Son de´veloppement s’est fait paralle`lement
a` celui des ordinateurs en raison de la puissance de calcul ne´cessaire pour estimer
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l’absorption des rayons X par un e´le´ment organique a` partir des mesures obtenues
depuis diffe´rents points de vue. Le premier appareil TDM date de 1972 et a valu un
Prix Nobel de Me´decine aux physiciens Godfrey Newbold Hounsfield et Allan MacLeod
Cormack en 1979.
(a) (b)
Fig. 1.2 – Imageur et image TDM. (a) L’imageur TDM est constitue´ d’un an-
neau dans lequel le tube e´metteur de rayons X se de´place. (photo : www.radiology-
equipment.com/ct-scanners.cfm) (b) Cliche´ TDM abdominal permettant de visualiser
les os (verte`bre et coˆtes en blanc) ainsi que les tissus mous et vaisseaux sanguins.
L’imageur TDM Dans la mesure ou` la modalite´ TDM repose e´galement sur l’uti-
lisation de rayons X, la technologie d’e´mission du rayonnement est la meˆme que pour
la radiographie. Cependant, contrairement aux appareils de radiographie classiques, les
rayons X ne sont pas envoye´s sur une plaque photographique mais sur un de´tecteur
e´lectronique. Ce de´tecteur permet de mesurer le rayonnement re´siduel traversant l’or-
gane explore´ et le compare au rayonnement incident pour mesurer l’atte´nuation des
rayons X dans l’axe du faisceau. Pour identifier l’atte´nuation en chaque point du volume
de l’organe, la source de rayons X et le de´tecteur situe´ en face tournent simultane´ment
au sein d’un anneau entourant le patient (voir figure 1.2(a)).
L’image forme´e Par rapport a` la radiographie classique, l’imagerie TDM permet
de reconstruire un volume tridimensionnel (3D) des organes et des diffe´rents tissus
(os, muscles, vaisseaux, ...) de la zone image´e avec une meilleure sensibilite´. Alors que
l’opacite´ des os aux rayons X empeˆche la visualisation d’autres tissus proches sur les
cliche´s radiographiques, la mesure de l’absorption fournie depuis de multiples points
de vue avec l’imageur TDM permet de visualiser l’ensemble des structures organiques
avec une bonne re´solution et une bonne de´tection des contours (voir figure 1.2(b)). De
plus, comme pour la radiographie classique, un produit de contraste peut eˆtre introduit
dans l’organisme du patient pour obtenir un contraste important entre des tissus de
densite´s diffe´rentes.
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1.1.3 L’imagerie a` re´sonance magne´tique (IRM)
Ce type d’imagerie repose sur le principe physique de la re´sonance magne´tique
nucle´aire (RMN) et plus particulie`rement sur celle des noyaux d’hydroge`nes, tre`s abon-
dants dans les tissus mous. Cette re´sonance traduit le couplage qui existe entre le
moment magne´tique de ces noyaux et un champ magne´tique externe de forte intensite´.
En effet, les noyaux d’hydroge`nes qui ont au repos une orientation arbitraire, adoptent
une orientation uniforme en pre´sence d’un champ magne´tique e´leve´. Lorsqu’une exci-
tation supple´mentaire est introduite sous forme d’ondes radiofre´quence (RF), certains
atomes quittent cet alignement temporairement avant d’e´mettre a` leur tour des ondes
RF lors de leur re´alignement (phase de relaxation). La formation de l’image IRM est
base´e sur la de´tection de ces ondes et la localisation de leur e´mission a` l’aide d’un champ
magne´tique de gradient connu. La RMN a e´te´ pour la premie`re fois de´crite par Fe´lix
Bloch et Edward M. Purcell en 1946 et a donne´ lieu a une application pratique dans le
domaine me´dical en 1969 avec la spectroscopie RMN. Les premie`res images IRM ont
par la suite e´te´ obtenues au milieu des anne´es 70 de manie`re inde´pendante par Peter
Mansfield et Paul Lauterbur, qui ont rec¸u le Prix Nobel de Me´decine en 2003.
(a) (b)
Fig. 1.3 – Imageur et image IRM. (a) Un appareil IRM propose´ par Philips
(Photo :www.ncdmedical.com/images/mri/philipsintera.jpg). (b) Cliche´ IRM du ge-
nou.
L’imageur IRM L’imageur IRM (voir figure 1.3(a)) est constitue´ principalement de
trois e´le´ments : l’aimant qui ge´ne`re le champ magne´tique, trois bobines de gradient
de champ magne´tique et des antennes. L’aimant est l’e´le´ment de base de l’imageur, il
s’agit ge´ne´ralement d’un aimant permanent ou supra-conducteur qui produit un champ
magne´tique constant et permanent d’une intensite´ comprise entre 0.1 et 7T. Les bobines
de gradient introduisent une variation line´aire dans ce champ magne´tique le long d’un
axe spe´cifique. Chacune des trois bobines est associe´e a` une direction de l’espace, ce
qui permet d’obtenir un codage spatial 3D du signal RF mesure´. En effet, le signal RF
associe´ a` la relaxation des noyaux d’hydroge`nes est modifie´ par la variation du champ
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magne´tique. Enfin, les antennes jouent le roˆle de re´cepteur simple ou d’e´metteur et
re´cepteur du signal RF. Dans ce cas, elles ge´ne`rent en e´mission une excitation uniforme
dans tout le volume explore´, en re´ception, elles doivent assurer un bon rapport signal
sur bruit pour garantir une bonne qualite´ d’image.
Caracte´ristiques de l’image Du fait de la pre´sence en grande quantite´ des atomes
d’hydroge`ne dans les tissus mous du corps humain, l’image IRM pre´sente une bonne
qualite´ avec des contrastes tissulaires qui peuvent eˆtre modifie´s par des ponde´rations de
l’image, dites type T1 ou T2 (voir figure 1.3(b)). La re´solution de l’image est de´pendante
de l’intensite´ du champ magne´tique cre´e´ par l’aimant permanent. Plus cette intensite´ est
importante, meilleure est la re´solution obtenue. De plus, comme dans l’imagerie radio-
graphique, des produits de contrastes peuvent eˆtre injecte´s dans les vaisseaux sanguins
pour ame´liorer la re´solution de l’image ainsi que la de´tection des contours des organes.
Malgre´ ces qualite´s, l’image acquise peut pre´senter des arte´facts dus essentiellement
a` des mouvements involontaires ou physiologiques du patient. Certains examens IRM
peuvent dans ce cas ne´cessiter l’immobilisation et l’apne´e du patient pour des acquisi-
tions rapides. Dans le cas d’acquisitions plus longues, des solutions de synchronisation
de l’acquisition du signal avec la pe´riode respiratoire peuvent eˆtre propose´es.
1.1.4 L’imagerie e´chographique
L’imagerie e´chographique est base´e sur l’e´mission et la re´ception d’ondes ultraso-
nores (US), correspondant a` des ondes acoustiques avec une fre´quence supe´rieure a` la
limite d’audition humaine (20 kHz). L’existence de ces ondes US a e´te´ soupc¸onne´e en
1794 par Spallanzi en observant le vol des chauve-souris et elles ont e´te´ produites ar-
tificiellement pour la premie`re fois en 1880, lorsque Pierre Curie de´couvre le principe
de la pie´zo-e´lectricite´. Ne´anmoins, leur premie`re application en me´decine ne remonte
qu’aux anne´es 1940 ou` Dussik les utilisa dans le cadre d’un examen me´dical.
L’e´chographe L’e´le´ment majeur de l’e´chographe (voir figure 1.4(a)) est la sonde
e´chographique, aussi appele´e transducteur dans la mesure ou` elle transforme l’e´nergie
e´lectrique en onde US dans sa fonction e´metteur et convertit le signal US en impul-
sions e´lectriques dans sa fonction re´cepteur. Cette transformation est possible graˆce
aux ce´ramiques pie´zo-e´lectriques situe´es sur la sonde. Lorsqu’elles sont soumises a` des
impulsions e´lectriques dont la fre´quence est proche de leur fre´quence de re´sonance, ces
ce´ramiques vibrent me´caniquement et produisent des US. Initialement constitue´es de
64 a` 96 ce´ramiques en PZT (Titano-Zirconate de Plomb), les sondes e´chographiques
actuelles posse`dent jusqu’a` 12000 e´le´ments PZT.
Caracte´ristiques de l’image L’imagerie produite par les ondes US est due a` la
proprie´te´ fondamentale selon laquelle des ondes traversant un milieu sont en partie
re´fle´chies lorsqu’elles rencontrent une interface entre deux milieux d’impe´dances acous-
tiques diffe´rentes. Dans le corps humain, une telle re´flexion permet donc de de´tecter
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(a) (b) (c)
Fig. 1.4 – Imageur et image e´chographique. (a) Une sonde e´chographique 2D line´aire.
(b) Une station d’imagerie e´chographique de´veloppe´e par Ultrasonix. (c) Coupes
e´chographiques abdominales (image tire´e de http ://www.ultrasound-images.com).
les limites des tissus organiques. En revanche, lorsque la diffe´rence d’impe´dance acous-
tique entre deux milieux est trop importante, comme c’est le cas entre l’air ou l’os et
les tissus mous, le coefficient de re´flexion devient trop e´leve´ (de l’ordre de 40% entre
l’os et les tissus mous contre 6% entre le foie et le rein). La faible transmission des
US au-dela` d’une telle interface ne permet pas d’imager les structures anatomiques,
faisant de l’e´chographie une modalite´ d’imagerie mal adapte´e pour l’exploration des
poumons, des structures osseuses ou du tube digestif. Contrairement aux images IRM
ou TDM, les images e´chographiques sont de faible qualite´ en raison d’un rapport signal
sur bruit peu e´leve´ (voir figure 1.4(c)). En effet ces images sont caracte´rise´es par un
aspect granulaire duˆ a` la pre´sence de speckle, produit par l’interfe´rence des ondes US
diffuse´es par des petites structures organiques (globules rouges, micro-vaisseaux, amas
cellulaires, ...).
1.1.5 Conclusion
Les diffe´rentes modalite´s d’imagerie de´crites dans cette section partagent la faculte´
de produire une visualisation des organes internes d’un patient de manie`re non in-
vasive, c’est-a`-dire sans avoir recours a` de la chirurgie ouverte. Elles sont base´es sur
diffe´rents principes physiques et sur la faculte´ des structures anatomiques a` re´agir a`
des rayonnements de natures diffe´rentes (absorption des rayons X, re´flexion des ondes
US, interaction avec les ondes RF). En conse´quence les imageries par rayons X, IRM et
e´chographiques ge´ne`rent des images aux caracte´ristiques diverses a` partir d’imageurs
plus ou moins contraignants pour le patient ou l’environnement.
Les meilleures qualite´s d’images sont obtenues avec les modalite´s TDM et IRM,
ne´anmoins dans le cas de l’imagerie TDM le patient est soumis a` une irradiation par
rayons X qui peut se re´ve´ler ne´faste pour le patient en cas d’un temps d’exposition
trop long. De son coˆte´, l’imagerie IRM se re´ve`le contraignante du fait de la pre´sence
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d’un aimant permanent qui est incompatible avec l’utilisation a` proximite´ de syste`mes
e´lectroniques et de structures me´talliques. De plus, a` l’heure actuelle les e´quipements
radiologiques (IRM et TDM) sont couple´s au standard d’imagerie DICOM (Digital
Imaging and Communication in Medicine) qui de´finit a` la fois un format de fichier pour
sauvegarder les donne´es me´dicales d’un patient et un protocole de communication. Or,
si ce standard, cre´e´ en 1985, permet la gestion informatique et l’e´change des donne´es
inde´pendamment de la marque du mate´riel d’imagerie, le protocole de communication
qu’il de´finit est un protocole lent de type client-serveur (TCP/IP) qui n’autorise pas
la transmission d’un flux vide´o temps re´el entre l’imageur et une station de traitement
externe (un PC par exemple).
Au contraire, la modalite´ e´chographique fournit des images temps re´el sans effet
dommageable pour le patient et peut eˆtre associe´e a` un syste`me robotique classique
sans contrainte additionnelle. Son de´faut majeur vient de la qualite´ des images obtenues
qui pre´sentent une granularite´ du fait de l’interfe´rence des ondes US et qui se preˆtent mal
aux techniques classiques de traitement d’images pour la segmentation des structures
anatomiques.
1.2 Guidage par l’image pre´-ope´ratoire
Les premiers syste`mes robotiques assiste´s par ordinateur sont apparus dans les
anne´es 80 avec la planification d’un geste me´dical sous imagerie pre´-ope´ratoire et son
recalage sur le patient par des structures ste´re´otaxiques. Ils ont e´te´ largement utilise´s
dans le domaine de la neurochirurgie avant de s’e´tendre a` l’orthope´die ou a` l’urologie
avec les applications de type insertion d’aiguille. Dans le cas d’une interaction avec
des tissus mous, une image per-ope´ratoire est e´galement conside´re´e pour superviser la
re´alisation du geste me´dical.
1.2.1 Planification pre´-ope´ratoire et recalage sur le patient
La chirurgie orthope´dique, de par son action sur des structures osseuses et donc
rigides, se preˆte bien a` la re´alisation d’un geste robotique autonome apre`s recalage
ge´ome´trique d’une trajectoire planifie´e pre´-ope´rativement. C’est dans ce contexte chi-
rurgical qu’a e´te´ propose´ le premier syste`me actif a` re´aliser une ope´ration chirurgicale
sur patient en 1992 [Taylor 1994]. Le robot ROBODOC (voir figure 1.5), commercialise´
alors par Integrated Surgical System, est de´rive´ d’un robot industriel de type Scara
modifie´ pour prendre en compte des contraintes de se´curite´. Par la suite, le robot CAS-
PAR [Siebert 2001] a e´galement e´te´ de´veloppe´ et commercialise´ jusqu’en 2001 pour la
chirurgie orthope´dique. Plus re´cemment des syste`mes portables ont e´te´ pre´fe´re´s a` ces
premiers robots particulie`rement encombrants et massifs. La conception d’un robot de
petite taille et le´ger permet sa fixation me´canique sur un os, comme ARTHROBOT qui
peut eˆtre directement attache´ au fe´mur du patient [Kwon 2002] ou le syste`me MBARS
pour l’athroplastie du genou [Wolf 2005].
Les ope´rations de chirurgie concerne´es incluent la mise en place de prothe`ses de
hanche ou de genou ou` le robot permet de re´aliser un usinage pre´cis de l’os pour une
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Fig. 1.5 – Le robot orthope´dique ROBODOC [Taylor 1994] re´alisant une ope´ration de
chirurgie du genou.
meilleure pose de prothe`se. La re´alisation d’un tel geste s’effectue en deux temps :
dans un premier temps, un volume de l’os et de l’articulation a` ope´rer est acquis par
imagerie TDM qui donne une bonne visualisation des structures osseuses. Le chirurgien
peut alors planifier son geste sur ce volume en de´finissant la trajectoire 3D a` suivre
par le robot manipulant l’outil de fraisage. Dans un second temps, le volume pre´-
ope´ratoire est recale´ sur l’environnement per-ope´ratoire soit au moyen de marqueurs
fiduciaires externes rigidement fixe´s a` l’os et visualise´s dans le volume TDM, soit en
recalant un ensemble de points touche´s a` la surface de l’os avec la surface extraite du
volume pre´-ope´ratoire. Ce recalage permet alors de porter la trajectoire planifie´e dans
l’environnement per-ope´ratoire pour une re´alisation automatique sous la supervision
du chirurgien.
Une autre approche a consiste´ a` proposer des mini robots attache´s a` l’os avec
seulement deux degre´s de liberte´ (ddl) actifs qui positionnent des guides d’outils. Ces
guides permettent alors au chirurgien de placer avec pre´cision ses outils au cours d’une
chirurgie de la colonne verte´brale (robot SpineAssist, Mazor Surgical Technologies) ou
d’une ope´ration de remplacement total du genou (syste`me Praxiteles [Plaskos 2005]).
Le syste`me ACROBOT [Jakopec 2001] est e´galement utilise´ pour la chirurgie du genou.
Il s’agit d’un syste`me synergique qui contraint la re´alisation manuelle de l’usinage de
l’os. L’outil de de´coupe monte´ sur le robot est pre´-positionne´ au niveau de l’os du
patient, puis lorsque la proce´dure est lance´e le chirurgien de´place lui-meˆme cet outil.
En paralle`le, les mouvements du robot sont contraints de manie`re logicielle de sorte
a` maintenir l’outil dans un volume de´limite´ sur l’image pre´-ope´ratoire. Meˆme si le
chirurgien est cette fois pre´sent tout au long de la proce´dure, la pre´cision obtenue est
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comparable a` celle des syste`mes autonomes et de´pend de la pre´cision de recalage entre
le robot et le patient.
1.2.2 Planification pre´-ope´ratoire et recalage sur l’image per-
ope´ratoire
Les syste`mes robotiques guide´s par l’image se sont e´galement impose´s dans des
domaines tels que la neuro-chirurgie et la radiothe´rapie ou` ils permettent de cibler
avec pre´cision une tumeur ou un point de biopsie. Dans ce cas, l’intervention sur des
tissus mous, sujets aux de´formations, requiert un suivi et e´ventuellement une correction
au cours de la proce´dure, qui peut eˆtre re´alise´e graˆce a` une imagerie per-ope´ratoire.
Contrairement aux applications sur des structures osseuses, le robot ne peut pas ope´rer
automatiquement et « a` l’aveugle »apre`s la planification pre´-ope´ratoire.
Application en neurochirurgie Les premiers syste`mes assiste´s par ordinateur qui
se sont inte´resse´s a` recaler sur le patient, dans le bloc ope´ratoire, des donne´es pre´-
ope´ratoires e´taient des syste`mes de type ste´re´otaxique a` cadre, ou` un cadre spe´cifique
e´tait rigidement fixe´ sur le craˆne du patient pour assurer un recalage pre´cis de ces
donne´es pre´-ope´ratoires. Dans ce contexte un robot industriel standard Puma a e´te´ uti-
lise´ pour la premie`re fois dans une application neurochirurgicale en 1985 [Kwoh 1988].
Ce robot permettait d’orienter pre´cise´ment un guide d’aiguille en fonction de la posi-
tion d’un point de biopsie de´finie dans le volume pre´-ope´ratoire. La localisation de cette
cible dans l’environnement per-ope´ratoire e´tait obtenue par le cadre ste´re´otaxique et
l’insertion de l’aiguille a` travers ce guide permettait d’obtenir une pre´cision supe´rieure
aux proce´dures manuelles.
Fig. 1.6 – Des robots de´die´s aux ope´rations de neurochirurgie. PathFin-
der [Deacon 2010] (a` gauche) et Neuromate [Varma 2006] (a` droite) assurent une in-
sertion pre´cise d’outils en neurochirurgie.
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Aux syste`mes ste´re´otaxiques avec cadre, particulie`rement invasifs et douloureux
pour le patient, sont de plus en plus pre´fe´re´s des syste`mes sans cadre. Les robots Path-
Finder [Deacon 2010], de´veloppe´ par Armstrong Healthcare, et Neuromate [Varma 2006]
(Renishaw) sont des robots porteurs d’outils utilise´s pour aligner pre´cise´ment un outil
chirurgical avec une trajectoire planifie´e dans le volume pre´-ope´ratoire (voir Fig. 1.6).
En l’absence de cadre ste´re´otaxique, le recalage est re´alise´ a` l’aide de marqueurs optiques
fixe´s sur la teˆte du patient et de´tecte´s par une came´ra embarque´e sur le robot (Path-
Finder) ou des capteurs US (Neuromate). Lorsque l’effecteur du robot est aligne´ avec
la trajectoire de´finie, diffe´rents outils peuvent eˆtre inse´re´s manuellement a` la profon-
deur de´sire´e. La pre´cision obtenue avec les robots PathFinder et Neuromate permet de
re´aliser des ope´rations inenvisageables manuellement, telle l’implantation d’e´lectrodes
dans le cerveau d’un malade atteint de la maladie de Parkinson afin d’interrompre les
symptoˆmes de tremblement.
Application en radiothe´rapie Dans le domaine de la radiothe´rapie, l’utilisation
de syste`mes robotiques permet de de´placer le syste`me d’e´mission de radiation autour
du patient selon une planification pre´-e´tablie. L’objectif est de maximiser l’exposition
de la cible en minimisant l’impact sur les tissus proches. Le syste`me Accuray Cyberk-
nife [Acc 2002] est pre´curseur dans ce domaine (voir figure 1.7). Avant la proce´dure,
un volume TDM est acquis et permet d’e´tablir une relation spatiale entre la structure
osseuse du patient et la cible a` irradier. Au cours du traitement, une came´ra a` rayons
X est utilise´e pour de´tecter en temps re´el tout mouvement du patient et repositionner
automatiquement le bras robotique. Ainsi la proce´dure de radiothe´rapie implique une
planification pre´-ope´ratoire, un recalage per-ope´ratoire de la planification sur le patient
et un suivi per-ope´ratoire qui permet un e´ventuel re´ajustement de la planification.
Fig. 1.7 – Le syste`me de radiothe´rapie Cyberknife [Acc 2002].
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Application en urologie Sur le meˆme principe de planification pre´-ope´ratoire et
de recalage per-ope´ratoire, de plus en plus de prototypes sont de´veloppe´s pour re´aliser
des insertions d’aiguille. Les syste`mes robotiques permettent de positionner et d’orien-
ter automatiquement l’aiguille a` son point d’insertion en fonction de la planification
re´alise´e. Ne´anmoins l’insertion elle-meˆme est ge´ne´ralement re´alise´e manuellement par
le chirurgien sous imagerie per-ope´ratoire. L’insertion d’aiguille est re´alise´e principa-
lement dans le cadre de biopsies [Boctor 2004, Phee 2005, Fichtinger 2002] ou de cu-
riethe´rapies [Wei 2005, Yu 2006, Fichtinger 2007, Hungr 2009]. La curiethe´rapie inter-
vient notamment dans le traitement du cancer de la prostate ou` elle consiste a` placer
des sources d’irradiations (noyaux radioactifs) a` proximite´ ou a` l’inte´rieur des tumeurs
a` traiter. La planification pre´-ope´ratoire permet au chirurgien d’e´tablir la re´partition
des noyaux radioactifs au sein de la prostate, l’efficacite´ du traitement e´tant alors inti-
mement lie´e a` la pre´cision de l’insertion de ces noyaux radioactifs.
Un volume pre´-ope´ratoire 3D de la zone d’inte´reˆt est obtenu par imagerie TDM
[Fichtinger 2002], IRM ou par imagerie e´chographique graˆce a` l’acquisition manuelle
ou automatise´e d’une se´quences d’images e´chographiques 2D. Dans le cas d’une acqui-
sition manuelle [Boctor 2004], la sonde 2D abdominale ou trans-rectale dans le cas d’un
traitement de la prostate, est e´quipe´e d’un capteur de position. Dans le cas d’une acqui-
sition robotise´e [Phee 2005, Wei 2005, Yu 2006, Fichtinger 2007], la sonde est de´place´e
automatiquement hors de son plan d’acquisition et les images de l’organe a` traiter sont
sauvegarde´es a` intervalles re´guliers.
Le volume ainsi reconstruit permet au chirurgien de de´finir pre´-ope´rativement le
point d’insertion de l’aiguille et la cible a` atteindre (voir figure 1.8). Dans le cas de la
biopsie de la prostate, le syste`me propose´ par Phee et al. [Phee 2005] calcule automa-
tiquement le point d’insertion et le trajet de l’aiguille a` partir de la seule donne´e du
point de biopsie.
Fig. 1.8 – Interface logicielle de planification du geste chirurgical. Exemple d’une biopsie
de la prostate [Phee 2005].
Apre`s la planification du geste chirurgical, le syste`me robotique permet de re´aliser
de manie`re se´quentielle les trois e´tapes intervenant dans l’insertion d’une aiguille : le
positionnement de l’extre´mite´ de l’aiguille au point d’insertion, l’orientation de l’aiguille
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en fonction de la planification e´tablie et son insertion en ligne droite. En pratique le
bras robotique est commande´ en position et les consignes envoye´es au controˆleur sont
calcule´es a` partir du volume pre´-ope´ratoire et de la planification e´tablie par le chirur-
gien, apre`s recalage avec l’environnement per-ope´ratoire. Une image per-ope´ratoire est
conside´re´e pour permettre au chirurgien de superviser l’insertion et e´ventuellement de
corriger l’orientation de l’aiguille.
Sur ce mode`le, le syste`me de´crit dans [Fichtinger 2002] correspond a` un bras robo-
tique fixe´ au lit de l’imageur TDM qui peut eˆtre de´place´ manuellement pour position-
ner l’aiguille au point d’entre´e avant d’eˆtre verrouille´ (voir figure 1.9). L’orientation et
l’insertion de l’aiguille sont ensuite re´alise´es automatiquement sous la supervision du
chirurgien graˆce a` l’imagerie per-ope´ratoire TDM. Le recalage entre le robot et l’espace
image qui permet de suivre la trajectoire de´finie pre´-ope´rativement est re´alise´ a` l’aide
d’un cadre ste´re´otaxique fixe´ sur l’effecteur du robot.
Fig. 1.9 – Un syste`me robotique d’insertion d’aiguille de´veloppe´ pour re´aliser une
biopsie de la prostate [Fichtinger 2002].
Pour une application de curiethe´rapie, la modalite´ IRM fournit un volume de la
prostate de bonne qualite´ qui permet une planification efficace de la position des
noyaux radioactifs a` implanter. Ne´anmoins la pre´sence d’un aimant supraconducteur
exclut l’utilisation de me´taux ferreux ou d’actionneurs e´lectro-magne´tiques dans la
conception du syste`me robotique. L’utilisation de me´taux non ferreux est e´galement
de´conseille´e en raison des importants arte´facts qu’ils peuvent ge´ne´rer dans l’image
IRM. Enfin, l’e´mission d’ondes RF pour l’excitation des tissus ne´cessite de prote´ger
toute l’e´lectronique du syste`me robotique. Quelques groupes de recherche ont releve´
ces de´fis de conception pour proposer des robots capables d’ope´rer a` proximite´ ou a`
l’inte´rieur d’un syste`me d’imagerie IRM. Patriciu et al. [Patriciu 2007] ont propose´ un
tel syste`me de´die´ a` l’insertion d’aiguille (voir figure 1.10). Ce robot le´ger est constitue´
de mate´riaux compatibles avec l’environnement magne´tique tels la ce´ramique et le plas-
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tique, et est actionne´ pneumatiquement. Ce choix de mate´riaux permet de re´aliser une
intervention de curiethe´rapie guide´e image sans de´te´riorer la qualite´ de l’image IRM
per-ope´ratoire. L’approche propose´e consiste alors a` recaler en per-ope´ratoire le repe`re
lie´ au robot et le repe`re lie´ a` l’image pour de´placer l’instrument jusqu’a` une position
de´termine´e dans l’image IRM. Le recalage est re´alise´ graˆce a` un marqueur spe´cial inse´re´
dans l’effecteur robotique facilement identifiable dans l’image IRM.
Fig. 1.10 – Un robot le´ger conc¸u pour s’adapter a` l’environnement de l’imageur
IRM [Patriciu 2007]
Le syste`me Prosper de´veloppe´ au laboratoire TIMC [Hungr 2009] permet de conser-
ver la qualite´ d’image fournie par l’IRM tout en s’affranchissant des contraintes qu’elle
impose. Dans ce cas, un volume IRM pre´-ope´ratoire de la prostate est acquis et recale´
automatiquement sur l’image per-ope´ratoire fournie par un imageur e´chographique. Le
robot, qui est calibre´ par rapport a` la sonde e´chographique, est constitue´ d’un module
a` cinq ddl pour positionner l’aiguille au point d’entre´e pre`s du pe´rine´e et d’un second
module a` deux ddl pour inse´rer l’aiguille (une translation en profondeur et une rotation
autour de l’axe de l’aiguille pour limiter la de´formation des tissus lors de l’insertion).
Apre`s planification de la re´partition des noyaux radioactifs sur l’image e´chographique
augmente´e par l’information pre´-ope´ratoire, l’aiguille est positionne´e automatiquement
au point d’insertion.
Plus ge´ne´ralement, les syste`mes robotiques d’insertion d’aiguille peuvent eˆtre uti-
lise´s pour des ponctions percutane´es en chirurgie abdominale ou thoracique. Dans cette
optique, un robot le´ger de ponction (LPR pour Light Puncture Robot) est propose´
dans [Bricault 2008]. Ce robot est conc¸u pour se placer sur le corps du patient de
manie`re a` suivre ses mouvements respiratoires. De plus il est compatible avec les moda-
lite´s TDM et IRM et peut de´placer une aiguille a` l’inte´rieur des enceintes des imageurs.
Ces caracte´ristiques permettent a` la fois de localiser l’effecteur robotique dans l’image
per-ope´ratoire et d’assurer une supervision de la proce´dure par le chirurgien. Apre`s
avoir positionne´ le manipulateur d’aiguille dans l’enceinte de l’imageur et a` proximite´
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du point d’entre´e percutane´e, un premier volume TDM ou IRM est acquis. Ce volume
permet d’une part au chirurgien de de´finir les points d’entre´e et de biopsie et d’autre
part de de´terminer la position courante du robot dans le repe`re image. La loi de com-
mande est de´duite de ces informations de position et applique´e au robot en boucle
ouverte, puis une nouvelle acquisition d’un volume TDM ou IRM permet au chirurgien
de valider le bon positionnement de l’aiguille avant de re´aliser la ponction ou de re´ite´rer
la proce´dure.
1.3 Guidage par asservissement visuel per-ope´ratoire
Dans la section pre´ce´dente, nous avons pre´sente´ des syste`mes robotiques guide´s
image utilise´s pour l’insertion d’aiguille ou` la trajectoire de l’aiguille est calcule´e lors
d’une phase pre´-ope´ratoire. Le trajet ainsi e´tabli n’est valide que tant que le patient
reste parfaitement immobile et une replanification est ne´cessaire en cas de mouve-
ment inde´sirable, notamment de mouvement cardiaque ou respiratoire. Pour pallier ce
proble`me de replanification, une strate´gie d’asservissement visuel peut eˆtre envisage´e
afin de controˆler le syste`me robotique non plus a` partir d’images pre´-ope´ratoires mais
directement avec une information visuelle per-ope´ratoire. Cette strate´gie d’asservisse-
ment visuel est e´galement employe´e pour commander directement le capteur visuel afin
de maintenir un organe cible dans le champ de vue du capteur ou de stabiliser l’image
acquise.
1.3.1 Sous imagerie endoscopique
Les premiers travaux d’asservissement visuel dans le domaine me´dical impliquaient
des images endoscopiques, c’est-a`-dire des images de type came´ra semblables a` celles
conside´re´es dans les approches classiques d’asservissement visuel. Un e´tat de l’art
de´taille´ des travaux re´alise´s en asservissement visuel endoscopique est pre´sente´ dans
[Krupa 2009a] et nous rappelons brie`vement ici les applications me´dicales envisage´es.
Les approches de´veloppe´es ont d’abord porte´ sur la commande de l’endoscope
pour suivre et centrer automatiquement un outil chirurgical dans l’image [Uecker 1995,
Casals 1996, Wei 1997, Voros 2007] selon une configuration dite embarque´e du cap-
teur visuel. Par la suite, la commande en vision a e´te´ utilise´e pour de´placer l’outil
a` partir de l’image fournie par l’endoscope fixe dans une configuration dite de´porte´e.
Une telle approche a e´te´ mise en place pour re´aliser automatiquement la suture d’un
organe [Nageotte 2005] ou pour ramener automatiquement un instrument chirurgical
dans le champ visuel de l’endoscope [Krupa 2003]. Plus re´cemment, de nombreux tra-
vaux se sont inte´resse´s a` la compensation des mouvements physiologiques du patient.
Dans [Ott 2011], un asservissement visuel 2D est imple´mente´ pour stabiliser une cible
anatomique dans l’image d’un endoscope flexible robotise´. Deux ddl en orientation sont
commande´s pour suivre le mouvement paralle`le au plan image de l’endoscope et un cor-
recteur pre´dictif permet de compenser le mouvement de respiration qui agit sur la cible
ainsi que sur l’endoscope. L’approche est valide´e in vivo sur un cochon, en conside´rant
comme cible visuelle un point de bruˆlure sur le foie (voir figure 1.11).
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Fig. 1.11 – Validation in vivo de l’asservissement visuel propose´ dans [Ott 2011] pour
stabiliser une cible anatomique dans l’image d’un endoscope flexible.
Enfin la compensation des mouvements cardiaques repre´sente sans doute le do-
maine d’application privile´gie´ de l’asservissement visuel endoscopique depuis une di-
zaine d’anne´es. Dans [Nakamura 2001], cette compensation cardiaque par asservisse-
ment visuel est envisage´e pour la premie`re fois pour permettre au chirurgien d’ope´rer
a` cœur battant en lui donnant l’impression d’ope´rer sur un organe immobile. L’ob-
jectif est alors de stabiliser en temps re´el la position d’un instrument chirurgical par
rapport a` la surface du cœur. Dans ce premier travail, un asservissement visuel est
imple´mente´ pour suivre un marqueur fixe´ sur la surface du cœur. En s’affranchissant
de tels marqueurs artificiels, Sauve´e et al. ont pre´sente´ une approche base´e directe-
ment sur l’utilisation de la texture de la surface du cœur [Sauve´e 2007]. Enfin quelques
approches proposent d’inte´grer un mode`le de mouvement cardiaque pour ame´liorer
la pre´cision du suivi. Dans [Ortmaier 2005], les auteurs proposent d’utiliser les si-
gnaux d’e´lectrocardiogramme et de mesure de la pression respiratoire dans un algo-
rithme pre´dictif pour ame´liorer la robustesse du suivi. Dans [Richa 2011], un mode`le
des de´formations de la surface du cœur a` l’aide de « Thin-Plate Splines »est conside´re´
pour assurer une meilleure robustesse du suivi en cas de perte d’information visuelle
ou d’occlusion. Toujours dans le domaine de la chirurgie cardiaque, le syste`me robo-
tique de´veloppe´ dans [Bachta 2008] permet de re´aliser une stabilisation active du cœur
a` l’aide de deux doigts me´caniques place´s au contact de la surface du cœur. L’asser-
vissement visuel est re´alise´ a` l’aide d’une came´ra rapide et commande un ddl dans la
direction principale du mouvement cardiaque. Le syste`me propose´, nomme´ Cardiolock,
a e´te´ valide´ in vivo (voir figure 1.12).
Apre`s avoir e´te´ applique´es avec succe`s sous imagerie endoscopique ou laparosco-
pique, les techniques d’asservissement visuel ont e´te´ e´tendues au cas des modalite´s
d’imagerie radiologiques. Dans le cas des modalite´s d’imagerie a` rayons X ou IRM,
seules des configurations de syste`mes de´porte´es peuvent eˆtre envisage´es au vu de l’en-
combrement de l’imageur. Le retour visuel per-ope´ratoire est alors utilise´ pour guider
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Fig. 1.12 – Le syste`me Cardiolock [Bachta 2008] est positionne´ sur le cœur d’un cochon
pour une compensation active des battements cardiaques.
un instrument chirurgical manipule´ par un syste`me robotique. En revanche, dans le cas
de l’imagerie e´chographique, la sonde US peut eˆtre robotise´e et l’asservissement visuel
permet alors de stabiliser une vue de´sire´e.
1.3.2 Sous imagerie a` rayons X et IRM
Le premier asservissement visuel sous imagerie me´dicale a e´te´ propose´ par Navab
et al. [Navab 2000] pour le guidage d’une aiguille sous fluoroscopie a` rayons X. Le
chirurgien de´finit dans un premier temps le point d’insertion de l’aiguille et le point
de biopsie dans deux images scanner arbitraires. Le syste`me robotique permet alors
d’aligner pre´cise´ment l’outil afin d’atteindre la cible choisie sans e´tape de recalage. Une
approche d’asservissement visuel est conside´re´e pour re´aliser l’alignement 3D de l’outil
a` partir de trois coupes orthogonales. Dans chaque plan la projection de l’outil est
aligne´e avec la cible et la pose de´sire´e est atteinte en six ite´rations de l’algorithme.
Sous imagerie TDM, la contrainte majeure pour l’utilisation d’un syste`me robotique
est lie´e a` l’espace de travail re´duit dans le tube de l’imageur. Il n’y a pas de contrainte
forte sur les mate´riaux de conception du robot, ne´anmoins les mate´riaux me´talliques
sont de´conseille´s en raison des arte´facts qu’ils peuvent ge´ne´rer dans l’image forme´e. Le
robot CT-Bot de´veloppe´ au LSIIT [Maurin 2004] est un syste`me te´le´-ope´re´ qui permet
au chirurgien de se tenir a` distance des rayons X lors d’une proce´dure de biopsie. Il
s’agit d’un robot le´ger (2.5 kg) qui peut eˆtre attache´ sur le corps du patient et permet
de positionner une aiguille selon l’orientation souhaite´e avec cinq ddl (voir figure 1.13).
L’aiguille est ensuite inse´re´e a` la profondeur de´sire´e avec deux ddl supple´mentaires
(translation le long de son axe et rotation sur elle-meˆme).
Avec le syste`me robotique CT-Bot ainsi conc¸u, une e´tude de faisabilite´ d’un po-
sitionnement de l’aiguille par asservissement visuel sous imagerie TDM est pre´sente´e
dans [Doignon 2008]. Ce travail s’applique a` mode´liser l’interaction entre le mouvement
d’un ensemble de marqueurs ste´re´otaxiques et la variation de primitives ge´ome´triques
correspondant a` ces marqueurs dans les images TDM. Une strate´gie d’asservissement vi-
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Fig. 1.13 – Positionnement d’une aiguille dans l’anneau de l’imageur TDM par le robot
CT-Bot [Maurin 2004]
suel est alors imple´mente´e et valide´e pour compenser des petits mouvements. Ne´anmoins
l’approche de´crite ne peut pas permettre un positionnement de l’aiguille en temps re´el
car le transfert d’images TDM ne se fait pas a` une cadence temps re´el. La me´thode pro-
pose´e se pre´sente comme une anticipation des avance´es technologiques dans le domaine
de la fluoroscopie TDM qui devraient permettre d’acce´der au flux vide´o de l’imageur
dans un futur proche.
Sous imagerie IRM, un travail re´cent s’est inte´resse´ a` de´placer par asservissement
visuel une capsule le long d’une arte`re carotide [Felfoul 2009]. La capsule, constitue´e
d’un mate´riau ferromagne´tique, est de´place´e graˆce a` l’effet de propulsion qu’un champ
magne´tique peut exercer sur un tel mate´riau. Avant la proce´dure, un chemin a` suivre
est planifie´ et repre´sente´ par diffe´rents points de passage qui constituent une succession
de positions de´sire´es a` atteindre par la capsule. Le champ de l’IRM est alors utilise´ pour
mesurer la position de la capsule et la comparer a` la position de´sire´e de la planification.
La diffe´rence est envoye´e au controˆleur qui estime le champ magne´tique a` appliquer a`
l’objet.
1.3.3 Sous imagerie e´chographique
L’imagerie e´chographique posse`de de nombreux avantages par rapport aux autres
me´thodes d’exploration du corps humain : elle est bon marche´, non ionisante, peu
encombrante et surtout temps re´el. De plus, elle n’impose pas de contrainte pour la
conception d’un syste`me robotique. Ainsi, malgre´ la faible qualite´ des images qu’elle
fournit, elle se trouve eˆtre particulie`rement bien adapte´e pour les applications robo-
tiques guide´es par l’image per-ope´ratoire. En particulier, en raison de son faible encom-
brement la sonde e´chographique peut eˆtre elle meˆme porte´e par le bras robotique dans
une configuration du syste`me dite embarque´e.
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Dans cette configuration, un asservissement visuel a` partir d’images e´chographiques
a e´te´ mis en œuvre pour la premie`re fois il y a une dizaine d’anne´es par Abolmaesumi et
al. [Abolmaesumi 2002]. Le syste`me propose´ se pre´sente sous la forme d’un bras robo-
tique porteur de sonde e´chographique destine´ a` soulager physiquement les techniciens
charge´s de re´aliser les examens e´chographiques (voir figure 1.14). Plusieurs modes de
controˆle sont envisage´s pour ce syste`me et peuvent eˆtre utilise´s inde´pendamment les
uns des autres ou de manie`re couple´e. En particulier, le controˆle du robot peut eˆtre
partage´ entre un controˆle en position/orientation (re´alise´ avec un joystick), un controˆle
en force et un asservissement visuel permettant de garder la section d’une arte`re au
centre de l’image e´chographique.
Fig. 1.14 – Le premier syste`me robotique incluant une commande par asservissement
visuel sous imagerie e´chographique [Abolmaesumi 2002].
Re´cemment un syste`me complet e´quipe´ de deux sondes e´chographiques et d’un
transducteur d’ultrasons focalise´s de haute intensite´ (HIFU pour « High Intensity Fo-
cused Ultrasound ») a e´te´ propose´ par Lee et al. [Lee 2007] pour une application de
lithotripsie, qui consiste a` de´truire des calculs re´naux en les soumettant a` des ondes US
de haute intensite´. La commande conside´re´e assure un suivi automatique du calcul re´nal
dans les deux images e´chographiques en compensant les mouvements du patient pour
assurer un ciblage constant du calcul. Enfin, toujours en configuration embarque´e, plu-
sieurs approches ont e´te´ e´tudie´es pour positionner et maintenir une section anatomique
dans la vue de la sonde [Bachta 2006, Mebarki 2008, Krupa 2009b].
D’autres travaux se sont inte´resse´s a` des configurations de´porte´es de syste`mes robo-
tiques ou` l’image e´chographique est utilise´e pour le guidage d’un instrument chirurgical
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monte´ sur l’effecteur du robot. Hong et al. [Hong 2002] ont propose´ un syste`me permet-
tant de re´aliser une insertion d’aiguille percutane´e tout en compensant les mouvements
involontaires du patient. Le principe de l’insertion d’aiguille se rapproche des syste`mes
de´crits au paragraphe 1.2.2 avec une planification de la trajectoire pre´-ope´ratoire mais
un asservissement visuel est ajoute´ lors de la phase d’insertion pour compenser les mou-
vements et de´formations de l’organe cible´ en temps re´el. Sur le meˆme principe, Stoll
et al. [Stoll 2006] proposent d’utiliser l’image per-ope´ratoire fournie par une sonde 3D
pour guider un instrument chirurgical fixe´ sur un bras robotique vers une cible anato-
mique, notamment une tumeur. Les positions respectives de la cible et de l’extre´mite´
de l’instrument sont toutes deux de´tecte´es dans l’image e´chographique pour re´aliser
cette taˆche.
Les travaux de Vitrani et al. [Vitrani 2005] s’inscrivent dans le cadre d’un projet de
re´paration d’une valve mitrale cardiaque par mise en place d’un ne´ocordage a` l’aide d’un
outil de type pince chirurgicale. L’outil cardiaque utilise´ au cours de cette ope´ration est
introduit au travers d’un trocart dans le ventricule gauche du patient et est observe´ a`
l’aide d’une sonde e´chographique trans-œsophagienne. L’instrument est de´place´ par un
robot jusqu’a` sa position de´sire´e et la sonde, manipule´e par le chirurgien, est positionne´e
de sorte a` ce que le plan de l’image e´chographique intersecte les deux maˆchoires de la
pince. Des e´le´ments de faisabilite´ de ce projet ont e´te´ valide´s in vivo, notamment la
commande de l’instrument au travers du trocart par asservissement visuel sous imagerie
e´chographique de´porte´e (voir figure 1.15).
Fig. 1.15 – Validation du controˆle d’un objet chirurgical par asservissement visuel
e´chographique [Vitrani 2005]. (a) Expe´rimentation in vivo re´alise´e sur cochon. (b) L’ins-
trument est manipule´ par le robot MC2E de´veloppe´ au Laboratoire de Robotique de
Paris pour la chirurgie endoscopique.
En lien avec ce travail, les auteurs de [Sauve´e 2008] ont de´veloppe´ une approche
pre´dictive pour controˆler les mouvements d’un forceps manipule´ par un bras robotique
a` six ddl. Cette nouvelle strate´gie de commande permet d’obtenir la convergence de
l’instrument vers sa position de´sire´e tout en respectant des contraintes supple´mentaires,
notamment la visibilite´ de l’outil dans l’image ou l’e´vitement des bute´es des articula-
tions du robot.
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1.4 Conclusion
La grande majorite´ des syste`mes robotiques guide´s par l’image actuellement uti-
lise´s dans le domaine me´dical est base´e sur le principe du recalage d’une planification
pre´-ope´ratoire. La commande du robot est alors calcule´e a` partir d’une image IRM,
TDM ou e´chographique acquise lors d’un examen pre´-ope´ratoire du patient. C’est no-
tamment le cas en chirurgie orthope´dique et neurochirurgie ou` des marqueurs externes
peuvent eˆtre fixe´s sur les structures osseuses du patient pour faciliter le recalage sur le
patient. Dans le premier cas, le recalage permet de lancer une proce´dure automatique
du robot qui re´alise l’ensemble du geste chirurgical. Dans le second cas, le robot est
utilise´ comme guide d’outil pour le chirurgien qui re´alise lui-meˆme le geste chirurgical.
Plus re´cemment, ce roˆle de guide d’outil a e´te´ e´tendu pour des applications en chi-
rurgie abdominale ou urologique ou` une aiguille est oriente´e automatiquement par un
bras robotique d’apre`s la planification pre´-ope´ratoire avant d’eˆtre inse´re´e manuellement
par le chirurgien. Le point commun de ces diffe´rentes proce´dures robotise´es est d’offrir
une meilleure pre´cision de re´alisation du geste chirurgical, que ce soit pour l’usinage
d’un os en vue de la pose d’une prothe`se, la biopsie d’un organe ou le traitement local
d’une tumeur. Elles permettent e´galement de re´aliser des proce´dures jusqu’alors inen-
visageables tel le traitement des symptoˆmes de tremblement chez les patients atteints
de la maladie de Parkinson ou encore, dans le cas d’une curiethe´rapie, de re´duire les
effets secondaires de la proce´dure chirurgicale pour un meilleur confort du patient.
Ne´anmoins avec une telle strate´gie de recalage, la planification pre´-ope´ratoire ne
reste valide que tant que le patient et la cible anatomique restent parfaitement immo-
biles. En particulier, dans les ope´rations sur les tissus mous, le principe du recalage
ne permet pas de tenir compte des mouvements et de´formations des organes dus aux
mouvements physiologiques du patient ou a` l’insertion de l’aiguille. Dans un tel cas,
une alternative se pre´sente alors sous la forme d’une commande du syste`me robotique
temps re´el a` partir des images per-ope´ratoires. Cette commande, dite par asservisse-
ment visuel a e´te´ utilise´e avec succe`s pour des syste`mes robotiques e´quipe´s de capteurs
visuels de type came´ra perspective et s’est par conse´quent logiquement e´tendue pour
des applications me´dicales sous image endoscopique. Cependant, avec une image per-
ope´ratoire de type radiologique, la commande par asservissement visuel est confronte´e
a` de nouveaux enjeux. En particulier dans le cas des images IRM ou TDM les limita-
tions sont dues a` la difficulte´ d’acque´rir un flux temps re´el de l’image per-ope´ratoire
et le syste`me robotique est ge´ne´ralement commande´ de manie`re se´quentielle selon une
strate´gie dite « look and move ». De plus la majorite´ des imageurs IRM et TDM sont
ferme´s, ce qui impose des contraintes supple´mentaires sur la conception du syste`me
robotique qui doit pouvoir e´voluer au sein de l’enceinte de ces imageurs. Dans le cas
de l’image IRM, ce syste`me doit e´galement eˆtre compatible avec l’intensite´ du champ
magne´tique et les ondes RF ge´ne´re´es. Au contraire, l’imagerie e´chographique se preˆte
bien a` une commande per-ope´ratoire par asservissement visuel car elle est a` la fois non
ionisante, peu encombrante et surtout temps re´el.
Dans le chapitre suivant, nous nous inte´ressons plus particulie`rement a` la modalite´
e´chographique et notamment aux strate´gies d’asservissement visuel base´es sur cette mo-
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dalite´. Apre`s avoir pre´sente´ le principe de l’asservissement visuel de manie`re ge´ne´rale,
nous introduisons les spe´cificite´s lie´es a` l’imagerie par ondes US et les de´fis de l’as-
servissement visuel e´chographique. Nous proposons alors un e´tat de l’art des syste`mes
d’asservissement visuel e´chographique et concluons en de´taillant les contributions de
cette the`se.
Chapitre 2
Asservissement visuel
e´chographique
Par de´finition, le terme d’asservissement visuel de´signe la commande d’un syste`me
dynamique a` partir de l’information issue d’un capteur de vision. Malgre´ les caracte´risti-
ques physiques du capteur e´chographique, qui repose sur la propagation et la re´flexion
d’ondes acoustiques, nous assimilons ici ce capteur a` un capteur de vision dans la
mesure ou` nous conside´rons des images e´chographiques de mode B qui correspondent
a` une repre´sentation du signal US en valeurs d’intensite´s en niveau de gris des pixels. La
grande singularite´ des techniques d’asservissement visuel utilisant une sonde e´chographi-
que repose sur la diffe´rence de ge´ome´trie entre ce capteur et une came´ra perspective,
plus traditionnellement utilise´e dans ce domaine.
Nous introduisons dans ce chapitre le concept d’asservissement visuel en pre´sentant
le formalisme de fonction de taˆche sous-jacent et la notion de matrice d’interaction.
Nous insistons par la suite sur les caracte´ristiques du capteur e´chographique dont le
mode`le ge´ome´trique ainsi que le principe de formation de l’image diffe`rent de ceux des
came´ras perspectives. En mettant en e´vidence les de´fis souleve´s par l’asservissement
visuel e´chographique, nous pre´sentons enfin les travaux de´ja` re´alise´s dans ce domaine
et positionnons nos contributions dans ce panorama.
2.1 Introduction a` l’asservissement visuel
Les concepts fondamentaux implique´s dans l’asservissement visuel sont introduits
dans la premie`re partie du tutoriel en deux parties [Chaumette 2006, Chaumette 2007].
Les approches base´es image et base´es position y sont de´crites et une analyse de la sta-
bilite´ de la loi de commande est pre´sente´e. Si ce tutoriel s’attache plus particulie`rement
au cas d’une came´ra, les concepts introduits que nous reprenons brie`vement dans cette
section sont inde´pendants du capteur de vision conside´re´ et restent valides dans le cas
de l’asservissement visuel d’une sonde e´chographique.
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2.1.1 Le principe
De manie`re ge´ne´rale, l’asservissement visuel d’un syste`me dynamique implique l’in-
tervention d’un capteur de vision fournissant une information visuelle qui peut eˆtre lie´e
a` la pose (c’est-a`-dire la position et l’orientation) du capteur conside´re´. L’ide´e est alors
de commander le syste`me en boucle ferme´e de manie`re a` faire co¨ıncider l’information
visuelle courante s(r), ou` r ∈ SE3 repre´sente la pose courante du capteur, avec une
information visuelle de´sire´e s∗.
La figure 2.1 pre´sente la boucle de controˆle associe´e a` un asservissement visuel. Dans
cette figure, une came´ra est positionne´e sur l’effecteur robotique selon une configuration
dite embarque´e dans laquelle les mouvements de la came´ra sont directement controˆle´s
jusqu’a` observer l’image de´sire´e. Une seconde configuration, dite de´porte´e, permet de
conside´rer un capteur visuel fixe observant l’effecteur du syste`me robotique. Dans ce
cas, la commande calcule´e n’est plus applique´e au capteur de vision mais a` l’effecteur
afin qu’il atteigne la position de´sire´e dans l’image.
Fig. 2.1 – Boucle de controˆle d’un syste`me robotique en configuration embarque´e par
asservissement visuel base´ image.
Les approches d’asservissement visuel peuvent eˆtre qualifie´es d’asservissement visuel
3D ou 2D selon le type de la grandeur a` asservir. Les asservissements visuels 3D, ou
base´s position, conside`rent comme vecteur d’information visuelle la pose de l’effecteur
robotique, reconstruite a` partir des mesures de l’image. Cette reconstruction ne´cessite
ge´ne´ralement l’extraction de primitives ge´ome´triques dans l’image et la connaissance
d’un mode`le a priori de l’environnement. En raison de cette e´tape de reconstruction, ce
type d’approche pre´sente l’inconve´nient d’eˆtre particulie`rement sensible aux erreurs de
mesure et de calibration du capteur visuel. Le second type d’asservissement visuel, dit
base´ image, permet de s’affranchir de la phase de reconstruction de la pose de l’effecteur
en effectuant le controˆle du robot non plus dans l’espace carte´sien mais directement
dans l’espace image.
Dans la suite du manuscrit nous conside´rons un asservissement visuel 2D et une
configuration embarque´e du capteur visuel.
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2.1.2 Le formalisme de la fonction de taˆche
Les me´thodes d’asservissement visuel sont e´tablies dans le cadre mathe´matique des
fonctions de taˆches [Samson 1991, Espiau 1992] qui permettent de caracte´riser la taˆche
robotique a` re´aliser et de mode´liser la liaison virtuelle existant entre le capteur et son
environnement. Ce formalisme consiste a` de´finir la re´alisation de la taˆche robotique
comme la re´gulation a` ze´ro d’une certaine fonction e(q, t) de classe C2, qui de´pend
des l coordonne´es articulaires q du robot. Dans le cas de l’asservissement visuel, cette
fonction de taˆche, appele´e taˆche re´fe´rence´e vision est de´finie par l’erreur visuelle :
e(q, t) = C(s(r(q, t))− s∗). (2.1)
avec :
– C une matrice de dimension l × k, appele´e matrice de combinaison, introduite
dans le cas ou` le nombre k de primitives visuelles conside´re´es est supe´rieur au
nombre l de ddl du robot a` commander.
– s le vecteur des primitives visuelles extraites de l’image courante pour une ap-
proche base´e image.
– r(q, t) la pose courante du capteur visuel (configuration embarque´e) ou de l’objet
(configuration de´porte´e).
– s∗ la valeur de´sire´e du vecteur de primitives visuelles correspondant au succe`s de
la taˆche robotique.
2.1.3 La matrice d’interaction
Pour re´guler la fonction de taˆche de manie`re a` faire co¨ıncider l’information visuelle
courante avec l’information visuelle de´sire´e, il s’agit de mode´liser l’interaction entre les
variations dans l’image des informations visuelles retenues et le mouvement du capteur
visuel (configuration embarque´e) ou de l’effecteur robotique (configuration de´porte´e).
Cette mode´lisation est repre´sente´e par la matrice d’interaction Ls associe´e au vecteur s
qui intervient dans l’expression suivante de la de´rive´e de s(r, t) par rapport au temps :
ds
dt
=
1
dt
(
∂s
∂r
dr+
∂s
∂t
dt
)
, (2.2)
qui peut encore s’e´crire :
s˙ = Lsvc +
∂s
∂t
, (2.3)
ou` vc = (υc, ωc) est le torseur cine´matique exprimant dans le repe`re du capteur visuel
la vitesse relative de ce capteur par rapport a` son environnement. Il est constitue´ des vi-
tesses instantane´es line´aire υc et angulaire ωc du capteur visuel. Le terme supple´mentaire
intervenant dans l’e´quation (2.3),
∂s
∂t
repre´sente la variation propre du vecteur d’infor-
mation visuel qui est nulle si la cible visuelle est immobile.
40 Asservissement visuel e´chographique
2.1.4 La loi de commande
Avec le formalisme de la fonction de taˆche, la re´gulation a` ze´ro de l’erreur vi-
suelle (2.1) correspond a` un mouvement du capteur visuel vers sa position de´sire´e.
Une approche classique pour re´aliser ce mouvement consiste a` imposer une vitesse de
commande assurant une de´croissance exponentielle de cette erreur avec un gain λ :
e˙ = −λe, λ > 0 (2.4)
En conside´rant la matrice C constante au cours du temps, on obtient par ailleurs
l’expression de la de´rive´e de la fonction de taˆche (2.1) :
e˙ = C(s˙− s˙∗). (2.5)
En injectant dans cette e´quation l’expression (2.3) et en conside´rant la consigne s∗ fixe
au cours du temps, il vient :
e˙ = C(Lsvc +
∂s
∂t
), (2.6)
ou encore :
e˙ = CLsvc +
∂e
∂t
. (2.7)
Pour obtenir le comportement de de´croissance exponentielle de´crit a` l’e´quation (2.4),
on e´crit finalement :
−λe = CLsvc + ∂e
∂t
. (2.8)
On a alors l’expression du torseur cine´matique vc utilise´ comme entre´e de commande
du syste`me :
vc = (CLs)
−1(−λe− ∂e
∂t
). (2.9)
En pratique, l’interaction entre le capteur visuel et son environnement ainsi que les
variations de la fonction de taˆche dues au mouvement propre de la cible visuelle (
∂e
∂t
)
ne sont pas connues parfaitement et sont des parame`tres estime´s :
vc = (CL̂s)
−1(−λe− ∂̂e
∂t
). (2.10)
Dans le cas simplifie´ ou` la cible visuelle est fixe, la loi de commande conside´re´e devient :
vc = −λ(CL̂s)−1e, (2.11)
ou` le choix de la matrice C de´pend du nombre d’informations visuelles k conside´re´.
– Si k = l, la matrice C peut eˆtre choisie e´gale a` la matrice identite´, ce qui permet
de ge´ne´rer un comportement de de´croissance exponentielle pour tous les e´le´ments
du vecteur d’informations visuelles s avec la loi de commande :
vc = −λL̂s
−1
(s− s∗). (2.12)
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– Si k > l, la matriceC est de dimension l×k et de rang l, la matrice de combinaison
est ge´ne´ralement choisie comme la pseudo-inverse d’une estimation de la matrice
d’interaction a` la position de´sire´e [Espiau 1992] : C = L̂s
+
|s=s∗ . Une autre solution
consiste a` de´finir cette matrice comme la matrice identite´ de dimension k et
a` remplacer dans l’e´quation (2.12) l’inverse de la matrice d’interaction par sa
pseudo-inverse de´finie par Ls
+ =
(
Ls
⊤Ls
)−1
Ls
⊤ :
vc = −λL̂s
+
(s− s∗). (2.13)
Comme de´montre´ dans [Chaumette 2006], avec k > l la loi de commande base´e
image (2.13) est localement asymptotiquement stable pour une estimation correcte de
la matrice d’interaction L̂s (c’est-a`-dire lorsque L̂s
+
Ls > 0). En revanche sa stabilite´
globale n’est pas garantie et il peut exister des minimums locaux en dehors du voisinage
de la configuration de´sire´e.
2.2 Le capteur de vision
Traditionnellement les techniques d’asservissement visuel sont associe´es a` des came´-
ras ste´nope´es fournissant une information visuelle qui correspond a` la projection pers-
pective de la cible visuelle sur un plan image. Pour mettre en avant les spe´cificite´s
du capteur e´chographique en termes de ge´ome´trie, nous rappelons ici brie`vement le
principe de la formation de l’image avec une came´ra (voir figure 2.2).
Fig. 2.2 – Formation de l’image par projection perspective avec une came´ra classique.
Soit un repe`re Rc attache´ au centre optique de la came´ra, dont l’axe zc est porte´
par l’axe optique de la came´ra, et aligne´ avec le repe`re image Ri fixe´ au coin supe´rieur
gauche de l’image. Un point physique dont les coordonne´es 3D cX = (cX,c Y,c Z) sont
exprime´es dans le repe`re de la came´ra Rc se projette alors sur le pixel de coordonne´es
(u, v) dans l’image de la came´ra selon la relation :

u = u0 + fku
cX
cZ
v = v0 + fkv
cY
cZ
(2.14)
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Ou` (u0, v0) correspondent aux coordonne´es pixelliques de la projection du centre
optique de la came´ra sur son plan image, (ku, kv) sont les facteurs d’agrandissement
de la came´ra et f sa focale, l’ensemble de ces donne´es correspondant aux parame`tres
intrinse`ques de la came´ra. L’e´quation (2.14) repre´sente le mode`le ge´ome´trique associe´
a` la projection perspective.
2.2.1 Ge´ome´trie du capteur e´chographique 2D
Dans le cas d’une sonde e´chographique 2D, l’image forme´e correspond a` une coupe
transverse de la cible visuelle, comme repre´sente´ a` la figure 2.3. Par conse´quent, seuls les
points physiques 3D traverse´s par le faisceau d’ondes US seront repre´sente´s sur l’image
acquise.
Fig. 2.3 – L’image e´chographique correspond a` une coupe transverse de l’objet en
contact avec la sonde 2D.
On de´finit un plan image, ou plan de la sonde, contenant le faisceau US auquel
est associe´ un repe`re Rus tel que l’axe yus est aligne´ avec la direction de propagation
des ondes US et l’axe zus est orthogonal au plan image. En prenant l’origine du repe`re
Rus au point image de coordonne´es (u0, v0), on de´finit le mode`le ge´ome´trique liant les
coordonne´es 3D d’un point physique usX = (usX,us Y,us Z) situe´ dans le plan de la
sonde (usZ = 0) avec les coordonne´es pixelliques (u, v) du point image correspondant :{
u = ku
usX + u0
v = kv
usY + v0
, (2.15)
ou` les facteurs d’e´chelle (ku, kv) propres a` la sonde conside´re´e permettent de conver-
tir les coordonne´es me´triques en coordonne´es pixelliques. Re´ciproquement on intro-
duit les facteurs d’e´chelle (sx, sy) qui convertissent les coordonne´es pixelliques en coor-
donne´es me´triques. Ces facteurs repre´sentent les parame`tres intrinse`ques de la sonde.
Avec les parame`tres extrinse`ques, qui caracte´risent la pose de la sonde dans un repe`re
de re´fe´rence, ils permettent de de´terminer, pour tout point de l’image e´chographique,
les coordonne´es 3D du point physique correspondant. L’ensemble des parame`tres in-
trinse`ques et extrinse`ques est calcule´ a` l’aide d’une proce´dure de calibration. Une telle
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me´thode de calibration a e´te´ propose´e au cours de cette the`se et est de´taille´e en Annexe
A.
L’image e´chographique fournit une repre´sentation comple`te des points physiques
situe´s dans le plan de la sonde, et donne un acce`s direct a` leurs coordonne´es 3D et no-
tamment a` leur profondeur, contrairement a` l’image d’une came´ra. En revanche, l’image
forme´e ne contient aucune information sur les points physiques situe´s en dehors de ce
plan. Cette double spe´cificite´ du capteur e´chographique se traduit en pratique par la
distinction entre les mouvements dans le plan et les mouvements hors plan lors de la
commande de la sonde. Les mouvements dans le plan correspondent aux deux transla-
tions selon les axes xus et yus et a` la rotation autour de l’axe zus, la translation selon
zus et les deux rotations restantes (autour des axes xus et yus) e´tant les mouvements
hors plan. Dans le premier cas, des informations visuelles ge´ome´triques simples telles
que les coordonne´es d’un point image ou l’orientation principale d’une section peuvent
eˆtre directement utilise´es dans une strate´gie d’asservissement visuel pour commander
les mouvements dans le plan de la sonde (voir figure. 2.4). Au contraire, l’absence d’in-
formation en dehors du plan d’observation de la sonde fait du controˆle des mouvements
hors plan un de´fi majeur de l’asservissement visuel base´ images e´chographiques.
Fig. 2.4 – Lien entre les mouvements dans le plan de la sonde et des informations
visuelles simples.
2.2.2 Les diffe´rentes ge´ome´tries de capteurs e´chographiques
Les capteurs 2D Les sondes 2D sont actuellement les capteurs e´chographiques les
plus re´pandus dans les centres hospitaliers. Elles se de´clinent sous plusieurs formes,
en fonction de la cible anatomique conside´re´e. La figure 2.5 regroupe un ensemble
de trois capteurs 2D classiquement utilise´s dans les examens me´dicaux. Les capteurs
line´aires offrent une bonne re´solution d’image notamment en surface mais ont une zone
d’observation restreinte. Les sondes convexes ont un coˆne d’observation plus large et
sont particulie`rement utilise´es pour les examens abdominaux. Enfin des sondes plus
allonge´es, d’acce`s trans-rectal ou trans-vaginal, permettent d’imager la prostate ou la
vessie.
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(a) (b) (c)
Fig. 2.5 – Diffe´rents mode`les de sondes 2D, line´aire (a), convexe (b) et trans-rectale
(c), commercialise´es par Meditech.
Aux sondes classiques 2D sont venus s’ajouter re´cemment quelques mode`les de
sondes pre´sentant une ge´ome´trie plus complexe. Ces sondes permettent de visualiser
simultane´ment plusieurs coupes, voire un volume complet, de l’organe cible´.
Les capteurs bi-plans Actuellement les sondes bi-plans sont ge´ne´ralement des son-
des trans-rectales ou trans-œsophagiennes, constitue´es d’une barrette droite (capteur
line´aire) et d’un transducteur convexe situe´ a` son extre´mite´. Une telle sonde trans-
rectale a e´te´ de´veloppe´e par la socie´te´ Vermon pour permettre une visualisation opti-
male de la prostate [Felix 2005]. Cette sonde pre´sente´e en figure 2.6(a) comprend un
capteur convexe de 96 e´le´ments PZT qui fournit un plan de visualisation transverse,
c’est-a`-dire orthogonal a` l’axe de la sonde et deux capteurs line´aires positionne´s de
part et d’autre du plan transverse comprenant e´galement 96 e´le´ments chacun. La sonde
qui permet ainsi la visualisation simultane´e des plans transverses et longitudinaux est
bien adapte´e dans le contexte d’une curiethe´rapie de la prostate ou` elle permet a` la
fois la de´tection de l’aiguille dans le plan longitudinal et la superposition de la grille
d’implantation des noyaux radioactifs sur la vue transverse [Felix 2005].
Tout re´cemment, une nouvelle sonde bi-plan a e´galement e´te´ de´veloppe´e par Ver-
mon pour des explorations abdominales ou cardiaques. Cette sonde XYPA2.5 (voir
figure 2.6(b)) est constitue´e de deux capteurs convexes orthogonaux de 2.5 MHz et
fournit les deux images a` une cadence de 20Hz. Elle pre´sente par ailleurs une petite
empreinte, qui la rend adapte´e a` l’imagerie inter-costale.
(a) (b)
Fig. 2.6 – Deux mode`les de sondes bi-plans, trans-rectale [Felix 2005] (a) et abdominale
(b), commercialise´es par Vermon.
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Les capteurs 3D La premie`re solution de capteur 3D de´rive naturellement de la
ge´ome´trie de la sonde 2D classique, en modifiant l’empreinte de la sonde. Les cellules
PZT ne sont plus dispose´es selon une ligne mais selon une matrice rectangulaire, d’ou` le
nom de sondes matricielles donne´ a` cette cate´gorie de capteurs. Ce type de sonde permet
la capture quasi-instantane´e d’un volume 3D pyramidal graˆce aux donne´es fournies par
plusieurs milliers de cellules PZT (voir figure 2.7). C’est a` l’heure actuelle la seule
me´thode permettant la visualisation 3D temps re´el d’un coeur battant. Cependant
le de´veloppement de telles sondes matricielles est freine´ par de nombreuses difficulte´s
techniques lie´es au nombre conside´rable de transducteurs PZT ne´cessaires pour obtenir
une image 3D de bonne qualite´ (interactions entre les transducteurs et e´lectronique
complexe).
(a) (b)
Fig. 2.7 – Sonde matricielle 3D. (a) Un mode`le de sonde 3D matricielle commercia-
lise´ par Philips. (b) Une matrice de transducteurs permet de reconstruire un volume
pyramidal de l’objet observe´.
La seconde solution, qui constitue la majorite´ des sondes e´chographiques 3D, cre´e
une image volumique a` partir d’une se´quence d’images 2D obtenue par le balayage
me´canique motorise´ d’un capteur 2D. Ce balayage est ge´ne´ralement re´alise´ en e´ventail
pour les sondes abdominales ou cardiaques et par rotation pour les sondes trans-
vaginales (voir figure 2.8). Les coupes 2D ainsi ge´ne´re´es fournissent un e´chantillonnage
du volume 3D qui est finalement reconstruit par une me´thode d’interpolation.
2.2.3 Spe´cificite´s de l’image e´chographique
En plus des spe´cificite´s lie´es a` la ge´ome´trie du capteur, de´crites dans le paragraphe
pre´ce´dent, l’image fournie posse`de un certain nombre de spe´cificite´s dues aux proprie´te´s
physiques des ondes US et a` leur interaction avec la matie`re qu’elles traversent. Nous
de´taillons dans cette section les phe´nome`nes physiques subis par les ondes US lors de
leur trajet dans le corps humain et les conse´quences sur l’image produite.
Interaction des ultrasons avec la matie`re L’onde US est une onde acoustique
qui ge´ne`re des variations de pression dans les milieux qu’elle traverse. Sa vitesse de
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Fig. 2.8 – Reconstruction du volume 3D par balayage d’un transducteur
2D [Rohling 1998]
Tab. 2.1 – Caracte´ristiques des diffe´rents milieux traverse´s par les US dans le corps
humain.
Tissus Impe´dance acoustique (kg/m2/s) Vitesse de propagation (m/s)
Sang 1.66106 1566
Foie 1.66106 1566
Rein 1.62106 1567
Graisse 1.33106 1446
Os 3.75− 7.38106 2070 - 5350
Air 0.4103 333
propagation au sein d’un milieu mate´riel de´pend des caracte´ristiques de ce milieu :
c =
Z
ρ
,
ou` ρ repre´sente la masse volumique du milieu et Z son impe´dance acoustique, c’est-a`-
dire sa re´sistance a` la propagation de l’onde US. Le tableau 2.1 re´capitule les proprie´te´s
de diffe´rents milieux organiques en termes d’impe´dance acoustique et de vitesse de
propagation des US.
A l’interface entre deux milieux d’impe´dances diffe´rentes, l’onde US est en partie
transmise en profondeur et en partie re´fle´chie vers la sonde. L’importance de l’e´cho
re´fle´chi est lie´e a` la diffe´rence relative entre les impe´dances acoustiques Z1 et Z2 des
deux milieux formant l’interface. Dans le cas ou` l’onde e´mise, d’amplitude Ii, arrive
perpendiculairement a` l’interface, l’amplitude de l’onde renvoye´e Ir est telle que :
Ir = R Ii, avec R =
(
Z2 − Z1
Z2 + Z1
)2
.
A l’interface entre des tissus mous, la valeur de ce coefficient de re´flexion R est infe´rieure
a` 10%, ce qui permet d’avoir un signal transmis suffisamment intense pour imager les
structures plus profondes. En revanche, ce coefficient atteint 40% pour une interface tis-
sus mous/os, et 99% pour une interface tissus mous/air, ce qui empeˆche la visualisation
des structures situe´es au-dela` de cette interface.
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Quand l’onde incidente n’est pas perpendiculaire a` l’interface, le faisceau US suit
les lois de l’optique ge´ome´trique (voir figure 2.9) et un phe´nome`ne de re´fraction est
observe´. L’angle du faisceau transmis θt de´pend de l’angle du faisceau incident θi et
des vitesses de propagation des US dans les milieux formant l’interface :
sinθt
sinθi
=
c2
c1
.
Fig. 2.9 – Transmission et re´flexion du faisceau US a` l’interface entre deux milieux
d’impe´dance acoustique diffe´rente.
Lors de leur propagation dans des structures homoge`nes, les US sont e´galement sou-
mis a` un phe´nome`ne d’atte´nuation duˆ a` leur absorption par le milieu. Cette atte´nuation
est fonction de la distance d a` la source d’US et d’un coefficient line´aire d’absorption
note´ µ :
I(d) = I0e
−µd.
Le coefficient d’absorption est proportionnel au carre´ de la fre´quence d’e´mission des
ondes US. En conse´quence, une fre´quence peu e´leve´e est ne´cessaire pour imager les
structures profondes et notamment l’abdomen. En contrepartie, cette baisse de fre´quence
s’accompagne d’une perte de re´solution de l’image e´chographique.
Enfin le dernier phe´nome`ne physique observe´ lors de la propagation des US est
celui de la diffusion. Lorsque l’interface rencontre´e par le faisceau est de petite taille par
rapport a` la longueur d’onde des US, l’e´nergie de l’onde est diffuse´e, c’est-a`-dire renvoye´e
dans toutes les directions (voir figure 2.10). Ainsi les ondes rec¸ues par les cellules PZT
de la sonde proviennent soit de la re´flexion des US a` l’interface entre deux milieux, soit
de la diffusion produite dans les tissus. Cette dernie`re cate´gorie d’onde re´trodiffuse´e
apparaˆıt sur l’image e´chographique sous la forme d’un aspect granulaire appele´ speckle,
ou encore chatoiement ou tavelure en franc¸ais, qui de´grade la visualisation des contours
des organes.
Bien que souvent conside´re´ comme un bruit ale´atoire, le speckle qui est e´galement
pre´sent dans les images radar, sonar ou laser, traduit une re´elle mesure caracte´ristique
du milieu image´. Dans le cas des US, le speckle est ge´ne´re´ par des inhomoge´ne´ite´s de
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Fig. 2.10 – Diffusion de l’onde US sur des structures dont la taille est infe´rieure a` sa
longueur d’onde [Coussement 1995].
structures, appele´es diffuseurs, qui sont re´partis de manie`re ale´atoire dans les tissus
mous et qui re´fle´chissent chacun une petite partie du signal initial. Par exemple dans
le cas des muscles, les diffuseurs responsables du speckle sont entre autres les fibres
musculaires, les cellules ou ensembles de cellules, les agre´gats de graisse ou encore les
filaments d’actine.
Repre´sentation du signal Le signal e´chographique peut eˆtre repre´sente´ de manie`re
la plus simple par l’amplitude des e´chos renvoye´s par les interfaces traverse´es. Ce
mode de repre´sentation, dit mode A (Amplitude), ne permet de visualiser qu’une ligne
e´chographique : pour chaque interface rencontre´e sur cette ligne, la distance de l’inter-
face a` la source d’US est indique´e et l’amplitude de l’e´cho re´fle´chi lui est associe´e. Cette
technique autrefois employe´e en neurochirurgie (voir figure 2.11) et en ophtalmologie
pour mesurer la taille du globe oculaire, n’est plus utilise´e en imagerie e´chographique.
Actuellement, le mode de repre´sentation le plus re´pandu est le mode B (Brillance)
qui de´rive du mode A, en associant a` l’amplitude du signal une valeur de niveau de
gris. Cette repre´sentation permet de conserver la disposition spatiale des lignes de tirs
(voir figure 2.12). Par rapport au mode A, plusieurs ope´rations sont re´alise´es sur le
signal US recueilli, notamment la compensation de l’atte´nuation des US en fonction de
la profondeur, l’interpolation des donne´es pour retrouver tous les pixels de l’image a`
partir des lignes de tir mesure´es et une compression logarithmique pour rehausser les
e´chos les plus faibles par rapport aux e´chos les plus forts.
2.3 Etat de l’art
Nous avons introduit au paragraphe 1.3.3 quelques syste`mes robotiques guide´s par
asservissement visuel sous imagerie e´chographique en pre´sentant leurs caracte´ristiques
me´caniques et l’application me´dicale envisage´e. Dans le pre´sent paragraphe, nous re-
venons sur ces diffe´rents syste`mes en mettant en avant les ddl controˆle´s et les informa-
tions visuelles conside´re´es pour la re´alisation de la taˆche. Nous distinguons a` cet effet
les syste`mes de´porte´s qui proposent l’insertion d’un instrument me´dical sous imagerie
e´chographique et les syste`mes embarque´s ou` la sonde e´chographique est directement
controˆle´e.
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(a) (b)
Fig. 2.11 – (a) Le mode A correspond a` une seule ligne de tir [Rocchisani 2006]. (b) Il
e´tait utilise´ en neurologie pour de´tecter un e´panchement intracraˆnien ou une masse en
observant si l’e´cho de ligne me´diane e´tait de´place´ [Dagon 2004].
(a) (b)
Fig. 2.12 – (a) Le mode B correspond a` une repre´sentation spatiale du signal obtenue
apre`s interpolation (b) des lignes de tir [Rocchisani 2006].
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2.3.1 Les syste`mes de´porte´s : guidage d’outils
Sous imagerie e´chographique 3D, un syste`me robotique constitue´ d’un manipulateur
d’instrument de laparoscopie a` six ddl est propose´ dans [Novotny 2007] pour permettre
le positionnement automatique de l’extre´mite´ de l’instrument vers une cible (voir fi-
gure 2.13). Le suivi temps re´el de l’instrument dans le volume e´chographique est re´alise´
a` l’aide d’une de´tection de ligne 3D qui permet de retrouver l’axe de l’instrument
et graˆce a` la mise en place d’un marqueur spe´cifique sur l’instrument. Ce marqueur
est constitue´ d’un manchon cylindrique adapte´ a` l’axe de l’instrument et de trois an-
neaux fixe´s sur ce manchon visibles sous imagerie e´chographique, qui permettent de
de´terminer l’orientation de l’objet dans le volume e´chographique. La cible a` atteindre
est munie d’un marqueur en forme de croix qui peut eˆtre efficacement de´tecte´ a` l’aide
d’une transforme´e de Radon [Radon 1917]. Le traitement du volume 3D permet ainsi
de retrouver les six parame`tres de position et orientation de l’outil ainsi que la position
de la cible. Ces donne´es de position sont alors exprime´es dans le repe`re du robot et
l’erreur observe´e est minimise´e a` l’aide d’un correcteur proportionnel de´rive´ (PD).
(a) (b)
Fig. 2.13 – Positionnement d’un outil sur une cible par asservissement vi-
suel [Novotny 2007]. (a) Environnement expe´rimental. (b) De´tection de l’outil dans
l’image e´chographique.
Ne´anmoins les approches base´es position souffrent d’une assez faible pre´cision en
termes de positionnement puisque le controˆle est re´alise´ sur des positions estime´es dans
le repe`re du robot. La pre´cision obtenue de´pend donc fortement de la pre´cision du
robot et de l’exactitude de la calibration entre le repe`re image et le repe`re du robot.
Au contraire, les asservissements visuels base´s image offrent une meilleure robustesse a`
d’e´ventuelles erreurs de calibrations et permettent d’atteindre de meilleures pre´cisions
de positionnement. Un tel asservissement direct est mis en place dans [Hong 2004] pour
inse´rer automatiquement une aiguille par exemple pour une application de chole´cystotomie
percutane´e ou` l’aiguille est introduite dans la ve´sicule biliaire pour effectuer un drai-
nage. Dans la me´thode propose´e l’aiguille est rigidement fixe´e a` la sonde e´chographique
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de manie`re a` ce que sa direction d’insertion soit contenue dans le plan image de la sonde,
et l’ensemble est fixe´ sur l’effecteur d’un bras robotique a` cinq ddl passifs. Ces cinq ddl
permettent de positionner le syste`me au point d’insertion sur la peau du patient puis
le manipulateur d’aiguille a` deux ddl actifs permet de re´aliser l’insertion automatique
de l’aiguille en compensant d’e´ventuels mouvements physiologiques ou involontaires du
patient (voir figure 2.14). Pour cela, les images e´chographiques sont traite´es de sorte a`
extraire la position de la ve´sicule biliaire, segmente´e a` l’aide d’un contour actif, ainsi
que l’extre´mite´ de l’aiguille de´tecte´e a` l’aide d’une transforme´e de Hough. Ces posi-
tions dans l’image constituent les primitives visuelles courantes utilise´es dans la boucle
d’asservissement visuel. Elles ne permettent cependant que de controˆler deux ddl (une
translation le long de l’axe de l’aiguille et une rotation autour du point d’insertion) qui
correspondent a` des mouvements dans le plan de la sonde.
(a) (b)
Fig. 2.14 – (a) L’aiguille lie´e me´caniquement a` la sonde 2D est actionne´e selon deux
ddl [Hong 2004]. (b) De´tection de l’extre´mite´ de l’aiguille par la transforme´e de Hough.
Un travail plus re´cent s’est attache´ a` controˆler tous les mouvements non contraints
d’un forceps introduit dans un trocart, c’est-a`-dire les trois rotations et la translation
le long de l’axe de l’instrument [Vitrani 2005, Vitrani 2007], pour atteindre une posi-
tion de´sire´e. A partir de l’image courante et de l’image de´sire´e fournies par une sonde
2D de´porte´e, une boucle d’asservissement visuel est imple´mente´e dans le controˆleur
pour de´placer l’outil tout en le contraignant a` rester dans le plan de l’image US. Pour
commander les quatre ddl de l’instrument, un minimum de quatre indices visuels est
ne´cessaire. Dans [Vitrani 2005], les coordonne´es planaires des deux points image cor-
respondant a` l’intersection des deux maˆchoires du forceps avec le faisceau US sont
choisies pour re´aliser cette commande. Soit P1 et P2 les centres de gravite´ respectifs de
ces deux points, le vecteur d’information visuelle conside´re´ est s = [xP1 , yP1 , xP2 , yP2 ].
Par la suite, de nouvelles primitives visuelles ont e´te´ retenues. Dans [Vitrani 2007], les
coordonne´es du milieu du segment [P1P2], sa longueur et son orientation par rapport a`
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l’horizontale de l’image sont choisies comme nouveaux indices visuels afin d’assurer une
meilleure robustesse de la commande s′ = [xP , δ, yP , θ]. Un tel asservissement re´fe´rence´
image permet de se dispenser de capteur de position sur la sonde puisqu’une estima-
tion grossie`re de la pose de la sonde par rapport au robot est suffisante pour calculer la
matrice d’interaction. La me´thode ainsi de´veloppe´e a e´te´ valide´e in vivo sur un coeur
de cochon (voir figure 2.15).
(a) (b)
Fig. 2.15 – (a) Expe´rimentation in vivo re´alise´e sur cochon de l’approche d’asservisse-
ment visuel propose´e par Vitrani et al. [Vitrani 2007]. (b) De´tection automatique des
deux points d’intersection de l’instrument avec le plan de la sonde, qui sont utilise´s
comme information visuelle.
Dans [Sauve´e 2008], une approche pre´dictive a e´te´ propose´e pour garantir la conver-
gence d’un instrument chirurgical de type forceps vers une position de´sire´e tout en res-
pectant des contraintes de visibilite´ de l’objet dans l’image et d’e´vitement des bute´es du
bras robotique. L’intersection des deux maˆchoires de l’instrument avec le plan de coupe
e´chographique ge´ne`re deux points dans l’image qui sont de´tecte´s par un traitement
automatique de l’image (seuillage, ope´rateurs morphologiques et de´tection d’e´le´ments
connexes). La donne´e de ces deux points image permet de retrouver la position de
l’instrument qui est alors utilise´e en entre´e du controˆleur pre´dictif pour asservir les
mouvements de l’instrument chirurgical monte´ sur un manipulateur a` six ddl. L’ap-
proche a e´te´ valide´e dans une bassine d’eau avec un robot Mitsubishi PA 10 e´quipe´
d’un forceps et une sonde immobile de´porte´e (voir figure 2.16).
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(a) (b) (c)
Fig. 2.16 – (a) Robot a` six ddl manipulant un forceps dans une bassine
d’eau [Sauve´e 2008]. (b) De´tail de la sonde observant l’outil dans une configuration
de´porte´e. (c) De´tection des informations visuelles dans l’image.
2.3.2 Les syste`mes embarque´s : manipulation de la sonde
D’autres syste`mes robotiques utilisent une commande base´e images e´chographiques
non pas pour guider un outil chirurgical mais pour asservir directement la sonde US.
L’asservissement visuel ainsi re´alise´ peut permettre de de´placer automatiquement la
sonde dans le cadre d’une aide au diagnostic ou de retrouver et stabiliser une image
de´sire´e.
Dans [Abolmaesumi 2002], l’asservissement visuel permet de controˆler le mouve-
ment de la sonde dans le plan de la sonde, soit trois ddl alors que l’ope´rateur te´le´-ope`re
les autres ddl. L’application envisage´e est par exemple un examen de l’arte`re carotide ou`
le controˆle visuel permet de centrer la section d’une ou plusieurs arte`res dans l’image
alors que le praticien de´place la sonde le long du cou du patient par te´le´-ope´ration.
Pour asservir les trois ddl correspondant aux mouvements dans le plan du faisceau US,
les coordonne´es des centres de deux arte`res sont utilise´es. La de´tection de ces centres
est re´alise´e apre`s la segmentation du contour de chaque arte`re. Cinq me´thodes de seg-
mentation sont ainsi compare´es dans [Abolmaesumi 2002], base´es sur des mesures de
similarite´ de l’image, avec les algorithmes de corre´lation croise´e (CC) ou de de´tection
par similarite´ se´quentielle (SSD), ou base´es sur la segmentation de contours par un
algorithme Star, Star-Kalman ou Snake. Soit pi = [
fxi,
f yi,
f zi] l’un de ces centres,
exprime´ dans le re´fe´rentiel du robot. Dans le re´fe´rentiel de l’image de´fini avec l’axe
x orthogonal au plan image, les coordonne´es de pi sont [0, ui, vi]
T = [0, a fyi, a
fzi],
ou` a est le facteur d’e´chelle de l’image. Soit f X˙ les vitesses de translation et rotation
de l’effecteur du robot exprime´es dans le re´fe´rentiel robot, alors la loi de commande
imple´mente´e est de´duite de la relation d’interaction suivante :[
u˙i
v˙i
]
=
[
0 −a 0 vi 0 0
0 0 −a −ui 0 0
]
f X˙ (2.16)
Cette me´thode utilise donc la seule information anatomique pour controˆler le syste`me
robotique et e´vite le recours a` une reconstruction de la pose de la cible en mode´lisant
l’interaction entre le mouvement de la sonde 2D et celui des primitives ge´ome´triques de
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type point (voir figure 2.17). Ne´anmoins deux arte`res au moins doivent eˆtre conside´re´es
pour contraindre efficacement les trois ddl dans le plan de la sonde et aucune solu-
tion n’est propose´e pour connaˆıtre la position de´sire´e a` atteindre pour les centres des
deux arte`res lors du mouvement hors plan de la sonde. Aucun re´sultat de l’application
comple`te envisage´e n’a e´te´ pre´sente´ a` notre connaissance. L’approche est utilise´e sur un
fantoˆme compose´ de trois tubes plonge´s dans une bassine d’eau dans un premier temps
pour controˆler seulement une translation afin de garder la section d’un tube au centre
de l’image lorsqu’un mouvement hors plan est re´alise´ manuellement et dans un second
temps pour controˆler les trois mouvements dans le plan pour ramener les centres de
trois sections de tubes a` leur position initiale apre`s qu’une translation dans le plan de
l’image ait e´te´ applique´e.
(a) (b)
Fig. 2.17 – Controˆle des mouvements dans le plan de la sonde [Abolmaesumi 2002].
(a) Fantoˆme constitue´ de trois tubes mode´lisant des arte`res. (b) Interaction entre une
translation dans le plan de la sonde et la variation de l’abscisse du centre de l’arte`re
dans l’image e´chographique
Le syste`me propose´ dans [Lee 2007] permet de suivre automatiquement un calcul
re´nal avec un transducteur d’ondes de forte intensite´ (HIFU) pour focaliser les ondes US
sur ce calcul et e´pargner les organes voisins (voir figure 2.18). L’asservissement visuel
propose´ permet ainsi de compenser les mouvements physiologiques du patient tout au
long de la proce´dure de lithotripsie en controˆlant les trois translations de l’effecteur
robotique muni du transducteur d’ondes de forte intensite´ (HIFU) et de deux sondes
e´chographiques dont les plans d’observations sont orthogonaux. Dans chaque image
e´chographique, la position du calcul re´nal est de´termine´e et compare´e a` la position
de´sire´e, correspondant au point focal de l’e´metteur HIFU. Ces deux erreurs de position
2D dans l’image sont traduites en une erreur de position 3D utilise´e comme consigne
du syste`me robotique a` trois axes. L’extraction de la position du calcul re´nal dans
chaque image e´chographique est re´alise´e a` l’aide d’une me´thode de segmentation base´e
sur l’intensite´ de la valeur RF des pixels de l’image et est applique´e directement sur
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les images RF fournies par la sonde avant leur conversion en image de mode B. Cette
approche ne repose pas sur un asservissement visuel direct dans la mesure ou` il n’y
a pas de mode´lisation de l’interaction des informations visuelles conside´re´es avec le
mouvement de la sonde e´chographique. Le recours a` la reconstruction de la position
3D de la cible ne´cessite une calibration pre´cise du syste`me et limite la pre´cision de la
taˆche de suivi.
(a) (b)
Fig. 2.18 – Destruction d’un calcul re´nal [Lee 2007]. (a) Deux sondes e´chographiques
et un transducteur HIFU sont fixe´s a` l’effecteur robotique. (b) Vue e´chographique du
fantoˆme utilise´ pour valider la taˆche de suivi.
Re´cemment, quelques travaux se sont applique´s a` commander les six ddl d’un
syste`me robotique selon une strate´gie d’asservissement visuel re´fe´rence´ image ou` la
variation des informations visuelles retenues est lie´e au mouvement de la sonde par
une matrice d’interaction. Une e´tude pre´liminaire est reporte´e dans [Bachta 2006] ou`
tous les mouvements d’une sonde 2D sont asservis pour atteindre une coupe de´sire´e.
La sonde interagit avec un fantoˆme contenant un objet de forme ellipso¨ıdale cre´ant
ainsi une image dans laquelle la section de l’objet peut eˆtre mode´lise´e par un polynoˆme
d’ordre 3 dont les coefficients constituent le vecteur d’informations visuelles choisi (voir
figure 2.19). La mode´lisation de la matrice d’interaction associe´e a` ce vecteur d’infor-
mations visuelles permet de mettre en place une loi de controˆle classique [Espiau 1992]
ainsi qu’une loi de controˆle base´e sur une minimisation du second ordre [Malis 2004]
pour observer une de´croissance exponentielle de l’erreur visuelle. Ne´anmoins la connais-
sance a priori du mode`le mathe´matique de l’objet observe´ est ne´cessaire et l’approche
propose´e est peu robuste aux erreurs de mesure dans l’image.
Dans la continuite´ de ce travail, une approche a ensuite e´te´ propose´e pour augmen-
ter la robustesse de la commande a` de telles erreurs de mesure. Les primitives visuelles
choisies sont de nature ge´ome´trique et sont construites a` partir des moments 2D de la
section de l’objet observe´. Dans [Mebarki 2008], cinq primitives visuelles sont calcule´es
a` partir des moments 2D de la section, segmente´e automatiquement par un contour actif
de type Snake [Collewet 2009] de´crit par une repre´sentation polaire. Elles correspondent
aux coordonne´es du centre de gravite´ de la section de l’objet, a` son orientation, a` son
aire et a` la longueur de son demi grand axe principal. La matrice d’interaction associe´e
a` ces primitives qui intervient dans la loi de commande est calcule´e a` partir de la nor-
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(a) (b)
Fig. 2.19 – (a) Commande des six ddl d’une sonde 2D interagissant avec des objets
en forme d’oeuf [Bachta 2006]. (b) La mode´lisation de l’interaction entre la sonde et la
section observe´e permet de re´aliser la taˆche robotique de positionnement.
male a` la surface de l’objet. Sous l’hypothe`se d’un objet d’inte´reˆt de forme ellipso¨ıdale,
une me´thode d’extraction de cette normale est propose´e dans [Mebarki 2008]. L’asser-
vissement visuel base´ moment est valide´ ex-vivo sur un coeur de lapin plonge´ dans une
bassine d’eau (voir figure 2.20).
Fig. 2.20 – Validation ex vivo de l’asservissement visuel e´chographique base´ mo-
ments [Mebarki 2008]. Une sonde 2D est monte´e sur le bras robotique me´dical Hip-
pocrate [Pierrot 1999] et se positionne automatiquement pour observer une section
de´sire´e d’un coeur de lapin immerge´ dans un bac d’eau.
Cette me´thode a e´te´ e´tendue par la suite dans [Mebarki 2010b] pour s’affranchir
de la connaissance du mode`le de l’objet conside´re´. La normale a` la surface de l’objet
est alors estime´e en chaque point du contour de l’image a` l’aide d’un algorithme des
moindres carre´s. De plus, le vecteur d’information visuelle est e´tendu a` six primitives
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ge´ome´triques et permet d’assurer la convergence de l’asservissement visuel dans l’image
et en position (voir figure 2.21).
Fig. 2.21 – Taˆche de positionnement par asservissement visuel base´ sur les moments de
la section de l’objet observe´ [Mebarki 2010b]. Image initiale (gauche) et finale (droite)
avec en rouge la section de´sire´e et en vert la section courante de l’objet.
Les me´thodes reporte´es jusqu’ici pour controˆler les six ddl de la sonde dans sa
configuration embarque´e sont toutes base´es sur l’extraction de primitives ge´ome´triques
extraites de l’image e´chographique apre`s une e´tape de segmentation. Une approche
originale propose´e dans [Krupa 2009b] consiste a` utiliser directement l’information
de corre´lation du speckle contenu dans l’image e´chographique pour suivre une zone
d’inte´reˆt en controˆlant tous les ddl de la sonde (voir figure 2.22). Bien que souvent assi-
mile´ a` un bruit ale´atoire, le speckle est en fait le re´sultat de l’interaction des diffe´rentes
ondes US e´mises par le capteur e´chographique et est caracte´ristique de la structure du
tissu traverse´. Cette information est alors utilise´e dans l’approche de Krupa et al. pour
commander les mouvements hors plan de la sonde. En effet, en raison de l’e´paisseur du
rayon US e´mis par une sonde 2D, un recouvrement spatial des ondes US est observe´ sur
une se´quence d’images successives paralle`les qui re´sulte dans une corre´lation du speckle
ge´ne´re´ dans ces images. En particulier la fonction reliant la corre´lation entre deux mo-
tifs de speckle issus de deux images paralle`les et la distance entre ces deux images est
approxime´e et permet d’estimer la distance entre le plan courant et le plan de´sire´. Ce
principe est applique´ pour chaque motif de speckle identifie´ dans l’image e´chographique,
ce qui permet d’e´tablir un ensemble de distances de chaque motif par rapport a` l’image
de´sire´e. En associant a` chacune de ces distances une position 3D, il est possible de
de´terminer le plan qui englobe au mieux ces positions 3D et d’extraire les trois pa-
rame`tres de son vecteur normal ainsi que sa distance par rapport au plan de´sire´. Ces
quatre informations sont utilise´es dans un algorithme d’asservissement visuel 3D pour
compenser les mouvements hors plan de la sonde. En paralle`le, les mouvements dans le
plan sont asservis par un algorithme d’asservissement visuel 2D base´ image, qui prend
comme entre´e le vecteur de primitives visuelles s = (tx, ty, γ). Ces trois parame`tres
extraits et exprime´s dans l’image, de´crivent la transformation ge´ome´trique rigide entre
un motif de speckle courant et de´sire´. Ils sont de´termine´s par la minimisation d’une
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fonction de cout base´e intensite´. La loi de commande classique [Espiau 1992] applique´e
aux mouvements dans le plan de la sonde permet de faire converger ce vecteur vers le
vecteur d’informations visuelles de´sire´ s∗ = (0, 0, 0).
(a) (b)
Fig. 2.22 – (a) Suivi base´ sur l’information porte´e par le speckle d’une section d’un
fantoˆme abdominal, actionne´ selon deux ddl [Krupa 2009b]. (b) De´tail de la sonde et
vue interne avec le motif de speckle utilise´ pour la commande.
Une nouvelle approche base´e sur l’intensite´ des pixels de l’image e´chographique
de mode B a e´te´ pre´sente´e dans [Nakadate 2011] pour compenser le mouvement de
translation hors plan de la carotide (voir figure 2.23). Un seul ddl du syste`me robotique
est contraint a` l’aide d’une me´thode de mise en correspondance de blocs qui permet
d’estimer le mouvement de l’arte`re.
(a) (b)
Fig. 2.23 – Controˆle d’une translation de la sonde pour suivre le mouvement de
l’aorte [Nakadate 2011]. (a) Validation in-vivo. (b) Image de la section longitudinale
de l’aorte, le rectangle rouge est le mode`le et le rectangle blanc de´limite la zone de
recherche.
Une e´tape pre´alable d’acquisition d’un ensemble d’images paralle`les et de leur po-
sition respective autour de l’image de´sire´e est re´alise´e avant de lancer l’asservissement
visuel. Au cours de l’asservissement, une mise en correspondance de l’image courante
avec les diffe´rentes images pre´-enregistre´es est re´alise´e. Elle repose sur le calcul d’une
mesure de similarite´ (SSD) base´e sur les intensite´s des pixels des images conside´re´es.
L’image pre´-enregistre´e pre´sentant la meilleure similarite´ avec l’image courante de la
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sonde est alors se´lectionne´e et sa position est prise comme position courante de la
sonde. La vitesse applique´e a` la sonde est proportionnelle a` l’erreur de position entre
cette position courante et la position de l’image cible. La me´thode a e´te´ valide´e in vivo
pour suivre la section longitudinale de la carotide, ou` la sonde 2D est monte´e sur un
bras robotique a` un ddl correspondant a` la translation hors du plan de la sonde.
2.4 Les objectifs de la the`se
Dans cette the`se, nous proposons des solutions pour controˆler les six ddl d’une sonde
e´chographique. Nous nous inte´ressons plus particulie`rement a` des configurations em-
barque´es ou` la sonde est fixe´e a` l’effecteur d’un bras robotique. Dans une telle configu-
ration, la cible visuelle ne peut souvent eˆtre que de nature anatomique et contrairement
aux applications de manipulation d’un instrument chirurgical, il n’est pas possible d’uti-
liser une connaissance a priori sur la ge´ome´trie de l’objet. Les me´thodes de´veloppe´es
dans cette the`se visent a` conside´rer des images anatomiques les plus diverses possibles.
De plus, nous proposons un asservissement visuel base´ image en mode´lisant l’interaction
entre la variation des primitives visuelles choisies et le mouvement de la sonde. Contrai-
rement aux approches base´es position qui ne´cessitent une e´tape de reconstruction de
la pose courante et de´sire´e de la sonde, l’asservissement visuel base´ image permet en
effet une meilleure robustesse aux erreurs de calibration.
En nous focalisant plus particulie`rement sur les configurations embarque´es, les ap-
plications me´dicales que nous envisageons sont de type positionnement sur une image
de´sire´e ou suivi d’une image. Dans le premier cas, il peut s’agir pour le me´decin de
naviguer automatiquement parmi un ensemble de coupes e´chographiques apprises au
pre´alable. Dans le second cas, l’inte´reˆt majeur est de stabiliser l’image e´chographique a`
des fins de diagnostic en compensant les mouvements de l’organe dus aux mouvements
physiologiques du patient, notamment la respiration et le battement cardiaque. Nous
ne ciblons pas une proce´dure me´dicale pre´cise, au contraire nous souhaitons proposer
dans ce document des de´monstrations de faisabilite´ et des me´thodes ge´ne´riques qui
pourront eˆtre adapte´es en fonction de l’application. De manie`re ge´ne´rale, l’inte´reˆt de
l’asservissement visuel par sonde e´chographique a e´te´ souleve´ dans [Krupa 2009b] et
des proce´dures chirurgicales telles que le traitement de cancer de la prostate par cu-
riethe´rapie ont e´te´ identifie´es comme pouvant be´ne´ficier d’une stabilisation de l’image
e´chographique. Par ailleurs, plusieurs examens e´chographiques, notamment doppler ou
de mesure de dilatation des vaisseaux ne´cessitent la visualisation d’une section stabi-
lise´e d’une arte`re pendant plusieurs minutes et pourraient e´galement be´ne´ficier d’une
assistance robotique.
Deux strate´gies ont e´te´ e´tudie´es et sont pre´sente´es dans la suite de ce document :
une approche ge´ome´trique et une approche base´e intensite´. Dans le chapitre 3, nous
de´crivons deux approches ge´ome´triques bi-plans et tri-plans [Nadeau 2010] base´es sur
les moments 2D de la section d’une cible visuelle. Dans la configuration tri-plans,
six primitives ge´ome´triques sont construites a` partir de trois sections orthogonales
de l’objet et la matrice d’interaction associe´e a` ces primitives est de´termine´e ana-
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lytiquement. De telles primitives ge´ome´triques pre´sentent l’avantage d’eˆtre robustes
aux bruits de l’image et d’assurer une convergence en position de l’algorithme depuis
des positions initiales assez e´loigne´es par rapport a` l’approche n’utilisant qu’une seule
coupe [Mebarki 2010a]. De plus, le choix des primitives re´alise´ permet de conside´rer
dans la loi de commande une matrice d’interaction approche´e dont tous les e´le´ments
peuvent eˆtre calcule´s dans les images e´chographiques. Par rapport a` l’approche mono-
plan, il est alors possible de s’affranchir de l’estimation de la normale a` la surface de
l’objet.
Ne´anmoins le calcul des moments 2D repose sur une segmentation de l’organe a`
l’aide d’un contour actif qui ne peut pas eˆtre applique´e sur tous les types d’images
e´chographiques, en particulier si l’organe n’est pas entie`rement inclus dans l’image
(images du foie). De meˆme, les contours actifs de´finis avec une repre´sentation polaire
ne permettent pas de ge´rer des changements de topologie de l’organe, par exemple lors-
qu’une section axiale d’une arte`re se divise en deux sections. Pour ces raisons, nous
proposons une seconde approche base´e sur l’intensite´ de l’image e´chographique dans le
chapitre 4. Dans ce cas les primitives visuelles ne sont plus de nature ge´ome´trique mais
correspondent aux valeurs d’intensite´ d’un ensemble de pixels de l’image. L’inte´reˆt ma-
jeur de cette nouvelle approche est de ne ne´cessiter aucune segmentation de l’image et
de s’appliquer a` des sections abdominales quelconques. La mode´lisation de l’interaction
associe´e a` ces nouvelles primitives visuelles est re´alise´e et permet d’asservir tous les mou-
vements d’une sonde 2D classique dans le cadre d’une taˆche de suivi [Nadeau 2011b] et
d’effectuer des taˆches de positionnement avec des capteurs 2D ou de ge´ome´trie plus com-
plexe [Nadeau 2011a]. Une approche pre´dictive est e´galement propose´e pour ame´liorer
la pre´cision du suivi dans le cas particulier de mouvements de perturbation pe´riodiques,
par exemple pour stabiliser une vue e´chographique en compensant le mouvement de
respiration d’un patient [Nadeau 2011c].
Dans le chapitre 5, les re´sultats expe´rimentaux obtenus avec l’approche base´e inten-
site´ sont pre´sente´s. Les taˆches robotiques de positionnement et de suivi sont valide´es
a` l’aide de sondes 2D, 3D et bi-plans manipule´es par un bras robotique a` six ddl et
interagissant avec un fantoˆme abdominal re´aliste.
Chapitre 3
Asservissement visuel
ge´ome´trique
Pour commander les six ddl d’une sonde e´chographique, une approche base´e sur les
moments 2D a e´te´ propose´e par Rafik Mebarki [Mebarki 2010a] ou` le vecteur d’informa-
tion visuelle est constitue´ de six primitives ge´ome´triques. Ces primitives caracte´risent
la forme de l’intersection du plan image de la sonde avec un objet d’inte´reˆt et sont
calcule´es a` partir des moments 2D de la section de l’objet. L’expression analytique de
la matrice d’interaction associe´e a` ces primitives a e´te´ e´tablie dans [Mebarki 2010a]
et la commande par asservissement visuel mise en place pour re´aliser des taˆches de
positionnement et de suivi. Les re´sultats obtenus montrent un bon comportement de
l’asservissement visuel en termes de minimisation de l’erreur visuelle. Ne´anmoins, cette
approche base´e sur des informations ge´ome´triques extraites d’une seule coupe de l’ob-
jet ne garantit qu’une convergence locale de la sonde. En particulier, dans le cas d’un
objet d’inte´reˆt anatomique, l’approche ainsi de´veloppe´e n’assure pas syste´matiquement
la convergence de l’algorithme en position dans la mesure ou` une meˆme section peut
eˆtre observe´e pour des positions diffe´rentes de la sonde.
Dans la continuite´ de ce travail, nous pre´sentons dans ce chapitre deux me´thodes
multi-plans base´es moments. Une approche bi-plans est d’abord envisage´e ou` les infor-
mations ge´ome´triques extraites de deux plans de coupe diffe´rents assurent une meilleure
caracte´risation de la pose de la sonde par rapport a` l’objet. Par la suite, un nouvel
ensemble de primitives visuelles est se´lectionne´ a` partir de trois plans orthogonaux.
Cette approche tri-plans garantit e´galement un bon positionnement de la sonde tout en
ame´liorant le comportement de la loi de commande. La matrice d’interaction associe´e
a` cet ensemble de primitives est mode´lise´e et les performances de la commande sont
e´value´es en simulation et compare´es a` l’approche mono-plan. L’asservissement visuel
tri-plans est valide´ en simulation sur des images binaires et e´chographiques. De plus,
pour illustrer la faisabilite´ de la me´thode, deux applications de recalage image-image
sont conside´re´es. La taˆche de recalage est exprime´e avec le formalisme de l’asservisse-
ment visuel et une application multimodale est conside´re´e. En effet, les informations
ge´ome´triques utilise´es sont inde´pendantes de la modalite´ d’imagerie.
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3.1 Approche mono-plan
Nous introduisons dans un premier temps le principe de l’approche base´e moments
propose´e dans [Mebarki 2010a]. Dans cette section, le choix du vecteur d’information
visuelle, le calcul des moments 2D de la section d’un objet d’inte´reˆt et la mode´lisation
de la matrice d’interaction sont rappele´s, puis les limites de l’approche sont mises en
e´vidence.
3.1.1 Informations visuelles
Dans [Mebarki 2010b] six primitives visuelles de´crivant la ge´ome´trie de la section
de l’objet sont conside´re´es pour controˆler tous les mouvements de la sonde dans l’es-
pace. Les informations correspondant aux coordonne´es du centre de gravite´ (xg, yg) et a`
l’angle α caracte´risant l’orientation principale de la surface pre´sentent un fort couplage
avec les mouvements dans le plan de la sonde (respectivement vx, vy et ωz). L’aire
a de la section de l’objet, invariante aux mouvements dans le plan et deux informa-
tions ge´ome´triques supple´mentaires (φ1, φ2), cre´e´es a` partir de moments invariants aux
mouvements dans le plan sont choisies pour controˆler les mouvements hors du plan.
Ces dernie`res informations φ1 et φ2 sont par ailleurs invariantes a` l’e´chelle de l’image
et donc de´couple´es de l’aire de la section observe´e. Le vecteur d’information visuelle
se´lectionne´ est alors :
s = (xg, yg, α,
√
a, φ1, φ2), (3.1)
avec : 

xg =
m10
m00
yg =
m01
m00
α = 12 arctan(
2 µ11
µ20 + µ02
)√
a =
√
m00
φ1 =
µ211 − µ20µ02
4µ112 + (µ20 − µ02)2
φ2 =
(µ30 − 3µ12)2 + (3 µ21 − µ03)2
(µ30 + µ12)
2 + (µ21 + µ03)
2
(3.2)
Ou` mij et µij correspondent respectivement aux moments et moments centre´s
d’ordre i+ j, dont le calcul est de´taille´ au paragraphe suivant.
3.1.2 Calcul des moments 2D
Par de´finition, les moments 2D d’ordre i+ j sont de´finis dans l’espace continu par :
mij =
∫∞
−∞
∫∞
−∞ x
i yj f(x, y) dx dy, (3.3)
ou` f(x, y) est une fonction continue 2D. Pour calculer les moments 2D associe´s a` la
surface S correspondant a` l’intersection de l’organe avec le plan image de la sonde
e´chographique, cette fonction est de´finie telle que :
f(x, y) =
{
1 si (x, y) ∈ S
0 sinon
, (3.4)
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avec (x, y) le couple de coordonne´es d’un point de l’image e´chographique. Les moments
2D sont alors de´finis par la double inte´grale suivante :
mij =
∫∫
S
xi yj dx dy (3.5)
Calcul sur le contour ferme´ de l’objet Le the´ore`me de Green e´tablit une relation
entre une inte´grale curviligne le long d’un contour ferme´ C et une inte´grale double sur
la section S de´limite´e par ce contour C. Il permet ainsi de retrouver la valeur de ces
moments 2D a` partir de la donne´e du contour C de l’objet [Mebarki 2010a] :
mij =
−1
j+1
∮
C
xi yj+1 dx. (3.6)
De la meˆme manie`re, les moments centre´s d’ordre i+ j sont exprime´s sur le contour
de l’objet :
µij =
∮
C
(x− xg)i (y − yg)j+1 dx (3.7)
Segmentation par contour actif L’extraction des informations ge´ome´triques base´es
moments ne´cessite donc une e´tape pre´alable de de´tection de la section de l’objet
d’inte´reˆt dans l’image. La me´thode retenue dans [Mebarki 2010a] repose sur l’extrac-
tion du contour de l’objet a` l’aide de contours actifs de type snake. Un contour actif
est de´fini par une courbe continue, ferme´e ou non, initialise´e dans l’image a` proximite´
de l’objet a` segmenter et qui est soumis a` des forces qui le de´forment et le de´placent
automatiquement vers les zones de fort gradient dans l’image. Ce de´placement est cre´e´
par un terme d’e´nergie comprenant une e´nergie interne qui ge`re la cohe´rence de la
courbe et une e´nergie externe qui prend en compte les caracte´ristiques de l’image. Pour
obtenir des temps de calcul de traitement d’image proches de la cadence vide´o, une
repre´sentation parame´trique est pre´fe´re´e a` une repre´sentation ge´ome´trique, plus gour-
mande en temps de calcul. Une me´thode rapide et robuste, base´e sur la description
polaire du contour, est ainsi retenue [Collewet 2009] pour segmenter les organes dans
les images me´dicales (voir figure 3.1).
3.1.3 Mode´lisation de l’interaction
Le calcul de la matrice d’interaction reliant la variation des moments 2D aux mou-
vements dans et hors plan de la sonde est donne´ en de´tails dans [Mebarki 2010a]. Pour
chaque moment d’ordre i+ j, la matrice d’interaction de taille 1× 6 associe´e s’e´crit :
Lmij = [mvx mvy mvz mωx mωy mωz ]. (3.8)
Dans cette expression, les composantes (mvx ,mvy ,mωz) lie´es aux mouvements dans
le plan de la sonde sont directement exprime´es en fonction des moments 2D de la
section d’inte´reˆt. En revanche, les composantes restantes, (mvz ,mωx ,mωy), de´pendent
non seulement de ces moments 2D mais aussi du vecteur normal a` la surface de l’ob-
jet qui doit eˆtre e´value´ en chaque point du contour (voir Annexe B). Des solutions
ont e´te´ propose´es pour estimer ce vecteur normal dans le cas d’objets globalement
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Fig. 3.1 – Segmentations d’un organe dans une image me´dicale TDM avec un contour
actif initialise´ par un clic a` l’inte´rieur de la section de l’organe [Collewet 2009].
convexes. Dans [Mebarki 2008], le cas d’objets de forme ellipso¨ıdale est conside´re´ ou`
le vecteur normal a` la surface en un point est exprime´ en fonction des coordonne´es de
ce point dans l’image et des parame`tres de l’ellipso¨ıde. Par la suite une ge´ne´ralisation
a` des objets de forme plus complexe et non connue a e´te´ re´alise´e. Sans connaissance
a priori sur la ge´ome´trie de l’objet, une me´thode d’estimation en ligne est de´crite
dans [Mebarki 2010b]. Le vecteur normal a` la surface de l’objet en un point P du
contour est calcule´ a` partir du produit vectoriel du vecteur tangent au contour dans le
plan image di en P avec un second vecteur tangent a` la surface dt, non coline´aire a`
di. Le vecteur di peut eˆtre mesure´ dans l’image courante et dt est estime´ a` partir d’un
ensemble d’images successives acquises lors d’un mouvement hors plan de la sonde.
Pour le calcul de ce second vecteur dt, le principe consiste a` de´finir les parame`tres
d’une courbe qui passe au mieux par les points des contours successifs de l’objet
ayant les meˆmes coordonne´es polaires (voir figure 3.2). Les coordonne´es 3D de ces
points successifs sont de´termine´es a` partir de leurs coordonne´es dans l’image et de
l’odome´trie du robot. Les parame`tres de la courbe de re´gression sont alors estime´s
a` l’aide d’un algorithme des moindres carre´s re´cursif, puis le vecteur tangent a` cette
courbe en P est calcule´ a` partir de ces parame`tres. Les de´tails des expressions et des
de´veloppements mathe´matiques intervenant dans le calcul du vecteur dt sont donne´s
dans [Mebarki 2010b].
La forme de la matrice d’interaction implique´e dans la loi de commande est telle
que :
Ls =


−1 0 xgvz xgωx xgωy yg
0 −1 ygvz ygωx ygωy −xg
0 0 αvz αωx αωy −1
0 0 avz
2
√
a
aωx
2
√
a
aωy
2
√
a
0
0 0 φ1vz φ1ωx φ1ωy 0
0 0 φ2vz φ2ωx φ2ωy 0


. (3.9)
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Fig. 3.2 – Estimation de la normale aux points de contour de l’objet [Mebarki 2010b].
Les points de re´gression de la courbe κ sont de´finis par la meˆme orientation polaire γ.
Dans l’expression (3.9), les composantes des colonnes 3 a` 5 de la matrice, dont les
expressions exactes sont donne´es dans [Mebarki 2010a], sont fonction des composantes
(mvz ,mωx ,mωy) intervenant dans (3.8). Comme telles, elles de´pendent donc de l’esti-
mation de la normale a` la surface de l’objet et sont sujettes aux erreurs de l’algorithme
d’estimation.
3.1.4 Re´sultats et conclusion
Nous proposons d’e´tudier le comportement de l’asservissement visuel base´ moments
inde´pendamment des erreurs lie´es a` la segmentation et a` l’estimation de la normale.
Pour cela, nous utilisons un simulateur mathe´matique qui ge´ne`re l’intersection d’un plan
image avec un volume compose´ de plusieurs sphe`res, de rayons diffe´rents, imbrique´es
(voir figure 3.3). A partir de la donne´e de pose (position et orientation) d’une sonde
virtuelle, une image binaire de l’intersection du plan de la sonde avec le volume (en
blanc sur fond noir) est cre´e´e. Un traitement d’image basique permet de retrouver le
contour de la section a` partir duquel sont calcule´s les moments 2D. Ce traitement est
re´alise´ ici a` l’aide du logiciel libre OpenCV. Par ailleurs, la normale en chaque point de
la surface de l’objet est parfaitement connue graˆce au mode`le ge´ome´trique de l’objet.
Une taˆche de positionnement est pre´sente´e en figure 3.4. Le volume mode´lise´ dans le
simulateur est constitue´ de quatre sphe`res de rayons compris entre 6mm et 8mm.Une
position de´sire´e de la sonde est choisie a` partir de laquelle la coupe binaire est cre´e´e et
le vecteur d’information visuelle correspondant est sauvegarde´. Une position diffe´rente
est ensuite prise comme position initiale de la sonde et l’asservissement visuel est lance´.
Les images binaires (a) et (b) correspondent a` la vue initiale et finale de la sonde. Sur
chacune de ces vues, le contour de´sire´ de la section de l’objet est superpose´ en rouge a`
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(a) (b) (c)
Fig. 3.3 – Simulateur mathe´matique. (a) Repre´sentation d’une vue externe du simu-
lateur. (b) Intersection entre le plan de la sonde et le volume mode´lise´. (c) Extraction
automatique du contour.
la section de l’objet en blanc. L’erreur de positionnement initiale de la sonde est :
∆rinit(mm, deg) = [−5,−4, 5, 8, 5, 5].
Les trois premie`res composantes de ce vecteur de´crivent l’erreur initiale en transla-
tion, exprime´e en mm. Les trois dernie`res composantes caracte´risent l’erreur initiale en
orientation exprime´e en degre´s. Cette erreur en orientation est de´crite sous la forme du
vecteur θu qui permet de repre´senter l’orientation de la sonde a` l’aide des coordonne´es
du vecteur unitaire de l’axe de rotation u et de l’angle de rotation θ.
Le comportement de la loi de commande est repre´sente´ par les courbes (c) a` (e).
La convergence de l’asservissement est observe´e apre`s 300 ite´rations avec un gain de
commande λ = 0.7. Sur la courbe (c) qui correspond a` l’e´volution de l’erreur visuelle,
on retrouve la de´croissance exponentielle de l’erreur souhaite´e pour chaque primitive
ge´ome´trique avec une convergence simultane´e vers leur valeur de´sire´e respective. La
dernie`re composante φ2 du vecteur d’information visuelle est d’avantage bruite´e car
calcule´e a` partir des moments d’ordre 3 de la section qui sont eux-meˆmes d’avantage
bruite´s que les moments d’ordre plus faible. L’e´volution de la vitesse (courbe (d))
montre que les composantes de la vitesse de commande suivent e´galement ce profil de
de´croissance exponentielle. Le bruit observe´ sur l’information visuelle φ2 est re´percute´
sur le profil de vitesse de la sonde. Enfin la courbe (e) caracte´rise le de´placement de
la sonde virtuelle dans l’espace et montre la convergence de l’algorithme en termes de
pose. L’erreur finalement observe´e sur le positionnement de la sonde est :
∆rfin(mm, deg) = [0.09,−0.15, 0.07, 0.60, 0.08, 0.24].
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Fig. 3.4 – Taˆche de positionnement avec six primitives extraites d’une seule coupe.
(a) Section initiale (en blanc) et contour de´sire´ (en rouge) de l’objet. (b) Section ob-
serve´e a` convergence de l’algorithme. Une de´croissance exponentielle est observe´e jus-
qu’a` convergence sur l’erreur de chaque primitive ge´ome´trique (c) et sur la vitesse de
commande (d). (e) Erreur de la sonde en termes de pose.
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Une nouvelle taˆche de positionnement est de´crite en figure 3.5. Dans cette nouvelle
simulation, la meˆme position de´sire´e de la sonde que pre´ce´demment est conside´re´e mais
la position initiale est choisie plus e´loigne´e :
∆rinit = [−7,−14, 5,−8,−12, 12].
Les images (a) et (b) correspondent aux coupes initiale et finale observe´es avec le
contour de´sire´ en rouge. Elles montrent que la vue de´sire´e n’est pas atteinte malgre´ la
convergence de chaque primitive visuelle vers sa valeur de´sire´e (voir la courbe d’erreur
visuelle (c)). Depuis cette nouvelle position initiale, l’algorithme a converge´ vers une
position de la sonde diffe´rente de la position de´sire´e (voir courbe (d)) ou` les primitives
visuelles sont e´gales aux primitives de´sire´es.
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Fig. 3.5 – Taˆche de positionnement depuis une position plus e´loigne´e. (a) Section ini-
tiale (en blanc) et contour de´sire´ (en rouge) de l’objet. (b) Section observe´e a` conver-
gence de l’algorithme. La de´croissance exponentielle est observe´e jusqu’a` convergence
sur l’erreur de chaque primitive ge´ome´trique (c) mais la position de´sire´e n’est pas at-
teinte (d).
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Depuis une position initiale peu e´loigne´e de la position de´sire´e, le choix du vec-
teur d’information visuelle constitue´ de primitives extraites d’un seul plan de coupe
assure une bonne convergence de la sonde en termes d’erreur visuelle et de position.
Ne´anmoins, l’information contenue dans un seul plan de coupe n’est pas toujours discri-
minante de la position relative de la sonde par rapport a` l’objet, auquel cas la minimisa-
tion de l’erreur visuelle ne garantit pas la convergence de l’algorithme d’asservissement
visuel en termes de positionnement. Cette limitation est particulie`rement flagrante dans
le cas d’un objet grossie`rement syme´trique ou` plusieurs positions diffe´rentes de la sonde
e´chographique peuvent ge´ne´rer une section de caracte´ristiques ge´ome´triques semblables.
3.2 Approche bi-plans
Une solution pour assurer une meilleure convergence de l’asservissement visuel base´
moments en termes de position est de conside´rer plusieurs coupes e´chographiques si-
multane´ment. Par rapport a` l’approche mono-plan, l’information hors plan apporte´e
par l’ajout d’une nouvelle coupe permet une meilleure caracte´risation de la pose de la
sonde.
3.2.1 Informations visuelles
En conside´rant une sonde bi-plans qui fournit a` chaque instant deux images e´chogra-
phiques selon deux plans image note´s US0 et US1, les informations visuelles base´es mo-
ments de´crites pre´ce´demment (3.2) peuvent eˆtre extraites de chacune des coupes. Dans
cette approche bi-plans, nous proposons de ne pas conside´rer comme primitive visuelle
la composante φ2, ge´ne´ralement bruite´e, et de conserver les cinq autres primitives pour
chaque plan image. Le vecteur d’information visuelle conside´re´ est alors constitue´ de
dix primitives ge´ome´triques :
s = (xg0, yg0, α0,
√
a0, φ10, xg1, yg1, α1,
√
a1, φ11), (3.10)
ou` les indices 0 et 1 associe´s a` chaque primitive pre´cisent le plan image dont elle est
extraite.
3.2.2 Mode´lisation de l’interaction
Dans chaque plan image USi de la sonde bi-plans, la variation des primitives
ge´ome´triques construites a` partir des moments 2D de l’image est lie´e a` la vitesse ins-
tantane´e de ce plan image vci comme e´tabli au paragraphe 3.1. En particulier chaque
ligne de la matrice d’interaction (3.9) utilise´e dans l’approche base´e moments traduit
l’interaction entre chacune des six primitives visuelles du vecteur (3.2) et le mouvement
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de la sonde. On peut alors re´e´crire la matrice (3.9) de la manie`re suivante :
Ls =


Lxg
Lyg
Lα
L√a
Lφ1
Lφ2


. (3.11)
Dans le cas de l’approche bi-plans, l’interaction de chaque e´le´ment du nouveau
vecteur de primitives visuelles (3.10) avec les mouvements du plan image associe´ est
alors mode´lise´e de la manie`re suivante :

x˙gi = Lxgivci
y˙gi = Lygivci
α˙i = Lαivci√˙
ai = L
√
ai
vci
φ˙1i = Lφ1ivci
, ∀i ∈ {0, 1} (3.12)
Les deux repe`res images RUSi sont rigidement lie´s au repe`re de la sonde Rs, ce qui
permet d’exprimer la vitesse instantane´e de chaque plan image vci en fonction de la
vitesse instantane´e de la sonde qui est e´galement la vitesse de commande vc :
∀i ∈ {0, 1} , vci = iWs vc (3.13)
avec :
iWs =
[
iRs
[
its
]
×
iRs
03
iRs
]
(3.14)
Ou` its et
iRs sont respectivement le vecteur de translation et la matrice de rotation
caracte´risant la transformation entre les repe`res RUSi et Rs.
On choisit ge´ne´ralement le repe`re de commande de la sonde Rs superpose´ avec le
repe`re d’un des deux plans images, d’ou` avec Rs co¨ıncidant avec RUS0 :
0Ws = I6 et
1Ws =
1 W0.
L’expression de la matrice d’interaction associe´e au vecteur de primitives visuelles (3.10)
est alors :
Ls=


Lxg0
Lyg0
Lα0
L√a0
Lφ10
Lxg1
1W0
Lyg1
1W0
Lα1
1W0
L√a1
1W0
Lφ11
1W0


, (3.15)
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ou` la transformation 1W0 est donne´e par la ge´ome´trie de la sonde bi-plans conside´re´e
et est inde´pendante des parame`tres extrinse`ques de la sonde.
3.2.3 Re´sultats et conclusion
L’approche bi-plans est valide´e avec le simulateur mathe´matique pre´sente´ en fi-
gure 3.3. Les positions de´sire´e et initiale conside´re´es sont les meˆmes que celles choisies
dans l’approche pre´ce´dente mono-plan (voir figure 3.5). Cette fois, une seconde coupe
est mode´lise´e dans le simulateur et le vecteur d’information visuelle est cre´e´ a` partir
des primitives extraites de ces deux coupes. Nous mode´lisons deux coupes orthogonales
dans la mesure ou` les sondes bi-plans actuellement disponibles fournissent ge´ne´ralement
une coupe transverse et une coupe longitudinale, comme pre´sente´ au chapitre 2.
Les re´sultats de la taˆche de positionnement sont pre´sente´s en figure 3.6 ou` le gain
de commande est tel que λ = 0.7. Les deux vues de la sonde bi-plans sont repre´sente´es
pour sa position initiale et sa position finale. Dans chaque image, le contour de la
section de´sire´e de l’objet (en rouge) est superpose´ a` la section courante de l’objet (en
blanc). Sur les deux vues finales, la section courante a converge´ vers la section de´sire´e.
Cette convergence visuelle est e´galement repre´sente´e sur la courbe (e) qui montre la
de´croissance de l’erreur de chaque primitive jusqu’a` ze´ro. Par ailleurs, contrairement
a` l’approche mono-plan, le succe`s de l’asservissement visuel se traduit e´galement par
la convergence en position de la sonde. La de´croissance de l’erreur de position est
repre´sente´e sur la courbe (f) et l’erreur finalement observe´e apre`s 500 ite´rations est :
∆rfin = [−0.015,−0.001, 0.0, 0.009,−0.024, 0.018].
L’approche bi-plans permet d’assurer une meilleure convergence du syste`me en position
par rapport a` l’approche mono-plan. Ne´anmoins, la matrice d’interaction associe´e aux
primitives retenues ne´cessite toujours l’estimation de la normale a` la surface de l’objet
en chaque point du contour segmente´ et est donc sensible aux erreurs d’estimation.
Dans la suite de ce chapitre, nous proposons une nouvelle me´thode utilisant les pri-
mitives ge´ome´triques base´es moments. En gardant la strate´gie multi-plans pour garantir
la convergence en position de l’algorithme, nous choisissons six nouvelles primitives vi-
suelles qui permettent de s’affranchir de cette estimation de la normale a` la surface de
l’objet.
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Fig. 3.6 – Taˆche de positionnement avec l’approche bi-plans. Section initiale (en blanc)
et contour de´sire´ (en rouge) de l’objet pour les deux coupes conside´re´es (a, b). Sections
observe´es a` convergence de l’algorithme (c, d). La convergence de la loi de commande
est obtenue en termes d’erreur visuelle (e) et de position (f).
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3.3 Approche tri-plans
En raison de la ge´ome´trie du capteur e´chographique, nous avons e´tabli au cha-
pitre 2 que le de´fi majeur dans les approches d’asservissement visuel sous image-
rie e´chographique repose dans le controˆle des mouvements hors du plan de l’image.
A l’inverse, les mouvements dans le plan de l’image peuvent eˆtre controˆle´s efficace-
ment par des primitives ge´ome´triques telles la position du centre de gravite´ de l’objet
conside´re´ et l’orientation principale de cet objet. Fort de cette conside´ration, nous pro-
posons une nouvelle approche d’asservissement visuel base´e sur l’extraction de primi-
tives ge´ome´triques depuis trois plans orthogonaux associe´s au capteur e´chographique.
3.3.1 Informations visuelles
L’ide´e ge´ne´rale de l’approche tri-plans est de se´lectionner des primitives ge´ome´tri-
ques fortement couple´es a` un ddl donne´ de la sonde pour conside´rer une matrice d’inter-
action pre´sentant un bon de´couplage dans la loi de commande par asservissement visuel
et garantir ainsi une trajectoire optimale de la sonde. Dans ce but, nous proposons de
conside´rer les coordonne´es dans l’image du centre de gravite´ de la section de l’objet qui
sont particulie`rement repre´sentatives des mouvements de translation dans le plan de
l’image ainsi que l’orientation principale de cette section qui pre´sente un fort couplage
avec la rotation dans le plan et qui est e´galement invariante aux autres mouvements
dans le plan. Le vecteur de trois primitives ge´ome´triques splan retenu pour controˆler les
mouvements dans le plan de la sonde est le suivant :
splan = (xg, yg, α). (3.16)
Pour controˆler les six ddl du capteur e´chographique avec ces primitives visuelles,
trois plans orthogonaux doivent eˆtre conside´re´s. La figure 3.7 repre´sente la configura-
tion tri-plans propose´e ou` les six primitives visuelles implique´es dans le controˆle des
mouvements dans le plan et hors du plan de la sonde sont extraites de trois plans or-
thogonaux. On de´finit un repe`re de commande attache´ a` la sonde Rs et trois repe`res
RUSi avec i ∈ {0, 1, 2} associe´s aux diffe´rents plans image de la sonde. Le plan US0 est
aligne´ avec le plan (xs,ys) de la sonde, US1 est aligne´ avec le plan (ys, zs) et US2 est
aligne´ avec le plan (xs, zs).
La configuration choisie permet d’assimiler chacun des six ddl de la sonde a` un
mouvement du plan dans l’un des trois plans image de´finis. Par rapport a` la de´finition
du repe`re de commande de la sonde Rs (voir figure 3.7), les trois mouvements de la
sonde « dans le plan »(vx, vy, ωz) correspondent aux mouvements dans le plan image
US0 (vx0 , vy0 , ωz0), les composantes « hors plan »(vz, ωx) correspondent aux deux mou-
vements dans le plan image US1 (vx1 ,−ωz1) et enfin la rotation ωy de la sonde corres-
pond a` l’inverse de la rotation dans le plan image US2 (−ωz2). Par conse´quent, tous
les mouvements de la sonde peuvent eˆtre controˆle´s a` l’aide de primitives ge´ome´triques
associe´es aux mouvements dans le plan, dans le plan image d’ou` elles sont extraites
(3.16). Le vecteur s de six primitives visuelles utilise´ dans la loi de commande est choisi
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Fig. 3.7 – Approche tri-plans. Par souci de clarte´ les diffe´rents repe`res sont associe´s
aux coins supe´rieurs gauches des plans images, en pratique les origines de ces repe`res
sont confondues et positionne´es au milieu des trois images. A droite les trois images
orthogonales fournies a` un instant donne´ sont repre´sente´es et le repe`re de la sonde est
reprojete´ sur chaque plan.
comme suit :
s = (xg0 , yg0 , xg1 , α1, α2, α0). (3.17)
3.3.2 Mode´lisation de l’interaction
Avec la configuration de sonde retenue, les trois repe`res images sont rigidement lie´s
au repe`re de la sonde. Comme pour l’approche bi-plans on peut alors e´crire la relation
qui lie la vitesse vci d’un plan image donne´ USi,∀i ∈ {0, 1, 2} a` la vitesse instantane´e
de la sonde vc :
∀i ∈ {0, 1, 2} , vci = iWs vc (3.18)
ou` l’expression de iWs est de´veloppe´e dans (3.14).
En prenant RUS0 comme repe`re de commande de la sonde, il vient :
Ls=


Lxg0
Lyg0
Lxg1
1W0
Lα1
1W0
Lα2
2W0
Lα0


(3.19)
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Ou` :
1W0 =
[
Ry(90
◦) 03
03 Ry(90
◦)
]
et 2W0 =
[
Rx(−90◦) 03
03 Rx(−90◦)
]
(3.20)
Les matrices de rotation Ry(90
◦) et Rx(−90◦) s’e´crivent respectivement :
Ry(90
◦) =

 0 0 10 1 0
−1 0 0

 et Rx(−90◦) =

 1 0 00 0 1
0 −1 0

 (3.21)
D’ou` l’expression de la matrice d’interaction associe´e au vecteur de primitives vi-
suelles (3.17) :
Ls=


−1 0 xg0vz xg0ωx xg0ωy yg0
0 −1 yg0vz yg0ωx yg0ωy −xg0
−xg1vz 0 −1 −yg1 xg1ωy xg1ωx
−α1vz 0 0 1 α1ωy α1ωx
0 −α2vz 0 α2ωx 1 α2ωy
0 0 α0vz α0ωx α0ωy −1


(3.22)
L’indice 0, 1 ou 2 associe´ a` chaque e´le´ment de cette matrice indique le plan image
dont l’information visuelle est extraite et l’indice (vx, vy, vz, ωx, ωy, ωz) fait re´fe´rence au
mouvement de ce meˆme plan image.
3.3.3 Matrice d’interaction approche´e
Comme e´tabli pre´ce´demment, les six primitives ge´ome´triques conside´re´es dans le
vecteur d’informations visuelles (3.17) sont couple´es a` un mouvement dans le plan par-
ticulier. C’est pourquoi nous proposons, pour chacune de ces primitives, de ne prendre
en conside´ration que la variation induite par les mouvements dans le plan du plan
image dont elle est extraite, en ne´gligeant par la`-meˆme la faible variation due aux mou-
vements hors du plan. Ainsi, dans le vecteur d’informations visuelles (3.17), la variation
des trois primitives extraites du plan image US0 est lie´e aux seuls mouvements dans le
plan de ce plan image, c’est-a`-dire e´galement aux mouvements dans le plan de la sonde
(vx, vy, ωz) : 
 x˙g0y˙g0
α˙0

 =

 −1 0 yg00 −1 −xg0
0 0 −1



 vxvy
ωz

 (3.23)
Dans le plan image US1, l’abscisse du centre de gravite´ de l’objet ainsi que son orienta-
tion principale sont conside´re´es comme influence´es seulement par les deux mouvements
dans le plan de US1, (vx1 , ωz1) qui co¨ıncident avec les mouvements hors plan de la
sonde, (vz,−ωx) :
(
x˙g1
α˙1
)
=
[ −1 −yg1
0 −1
](
vx1
ωz1
)
=
[ −1 −yg1
0 1
](
vz
ωx
)
(3.24)
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Enfin, la variation de l’orientation principale de l’intersection entre l’objet conside´re´
et le plan US2 est lie´e a` la rotation dans le plan de l’image US2 qui est e´galement
l’oppose´ de la composante ωy de la vitesse angulaire de la sonde :
α˙2 = −ωz2 = ωy (3.25)
En ne´gligeant l’influence des mouvements hors plan sur la variation des diffe´rentes
primitives ge´ome´triques choisies, la matrice d’interaction implique´e dans la loi de com-
mande d’asservissement visuel est de´duite des e´quations (3.23), (3.24) et (3.25) :
L̂s =


−1 0 0 0 0 yg0
0 −1 0 0 0 −xg0
0 0 −1 −yg1 0 0
0 0 0 1 0 0
0 0 0 0 1 0
0 0 0 0 0 −1


(3.26)
Cette matrice d’interaction de´crit un comportement simplifie´ du syste`me dans la
mesure ou` l’influence des mouvements hors plan sur la variation des informations vi-
suelles est ne´glige´e, par rapport a` celle des mouvements dans le plan. Par comparaison
avec la matrice comple`te de´taille´e a` l’e´quation (3.22), cette nouvelle matrice pre´sente
de tre`s bonnes proprie´te´s de de´couplage et ne de´pend que de donne´es calcule´es direc-
tement dans l’image. En particulier elle n’implique pas d’estimation du vecteur normal
a` la surface de l’objet.
3.3.4 Re´sultats et conclusion
Comme pre´ce´demment, l’approche tri-plans propose´e est valide´e a` l’aide du simula-
teur mathe´matique. Les meˆmes positions initiale et de´sire´e sont a` nouveau conside´re´es
et une sonde fournissant trois coupes orthogonales est mode´lise´e dans le simulateur.
Les six primitives du vecteur (3.17) sont extraites de ces trois coupes et permettent
d’asservir les six ddl de la sonde. La commande de la sonde virtuelle est ici re´alise´e
avec la matrice d’interaction comple`te (3.22).
Les re´sultats de la commande par asservissement visuel sont rassemble´s sur la fi-
gure 3.8. Le gain de la commande est pris tel que λ = 0.7, comme dans les cas mono-plan
et bi-plans. Les trois coupes fournies par la sonde virtuelle sont visualise´es a` la position
initiale (a) a` (c) et finale (d) a` (f) de la sonde, avec le contour de´sire´ repre´sente´ a` chaque
fois en rouge. Sur chacune des vues de la sonde correspondant a` sa position finale, la
section de l’objet co¨ıncide avec le contour de´sire´, ce qui de´montre la convergence visuelle
de l’algorithme. Par ailleurs, la de´croissance de l’erreur pour chacune des six primitives
choisies est observe´e sur la courbe (g). On constate que les six primitives convergent
de manie`re exponentielle vers leur valeur de´sire´e, qu’elles atteignent en meˆme temps.
Cette convergence visuelle est obtenue paralle`lement a` la convergence en position de la
sonde, repre´sente´e sur la courbe (h).
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Fig. 3.8 – Taˆche de positionnement base´e sur six primitives ge´ome´triques extraites
de trois plans orthogonaux. Section initiale (en blanc) et contour de´sire´ (en rouge) de
l’objet pour les trois coupes orthogonales (a, b, c). Sections observe´es a` convergence de
l’algorithme (d, e, f). La convergence visuelle (g) de l’algorithme assure e´galement sa
convergence en position (h).
Outre l’ame´lioration en termes de convergence en position par rapport a` l’approche
mono-plan, le choix des nouvelles informations visuelles assure un meilleur compor-
tement de la loi de commande par rapport a` l’approche bi-plans. En particulier une
de´croissance exponentielle est observe´e sur l’erreur de chaque primitive visuelle et la
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convergence de l’asservissement est obtenue en moins de 200 ite´rations, contre 400
ite´rations environ pour l’approche bi-plans.
Le comportement de cette commande peut eˆtre compare´ au comportement de la
commande base´e sur la matrice d’interaction approche´e (3.22), illustre´ en figure 3.9.
Tous les e´le´ments de cette matrice e´tant calcule´s directement a` partir d’informations
contenues dans l’image, la connaissance du vecteur normal a` la surface de l’objet n’est
plus ne´cessaire. Sur un objet inconnu ou` la normale a` la surface devait eˆtre estime´e
en ligne avec les approches mono-plan et bi-plans, cette approximation permet d’e´viter
d’e´ventuelles erreurs d’estimation. Seules les courbes de´crivant la de´croissance de l’er-
reur visuelle et de l’erreur en position sont trace´es dans ce cas, les coupes initiales et
finales observe´es correspondant exactement aux images (a) a` (f) de la figure 3.8.
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Fig. 3.9 – Comportement de la commande tri-plans avec la matrice d’interaction ap-
proche´e. Convergence visuelle (a) et en position (b) de l’algorithme.
Avec la connaissance exacte de la normale a` la surface, la matrice d’interaction
comple`te permet d’obtenir une re´alisation plus rapide de la taˆche de positionnement
avec une convergence a` ze´ro simultane´e des erreurs sur les primitives visuelles. Ne´anmoins
en tenant compte du temps de calcul et de l’erreur inhe´rents a` l’algorithme d’estimation
de cette normale, le choix de la matrice estime´e est justifie´ au vu du succe`s de la taˆche
de positionnement pre´sente´e sur la figure 3.9.
Le choix des six primitives visuelles extraites des trois coupes orthogonales assure
un bon comportement de la commande par asservissement visuel et permet une conver-
gence de la taˆche de positionnement dans l’image ainsi qu’en position. De plus, avec la
matrice d’interaction approche´e (3.26) qui ne´glige l’influence des mouvements hors plan
sur les primitives choisies, tous les e´le´ments intervenant dans la loi de commande sont
calcule´s directement a` partir de l’image courante. Ne´anmoins, la limitation principale
de cette approche vient de la ne´cessite´ de conside´rer trois plans de coupe. Il n’existe
pas actuellement de sondes e´chographiques ayant une telle ge´ome´trie et l’approche ne
peut eˆtre applique´e qu’avec une sonde 3D ou` les trois coupes sont extraites du volume
reconstruit.
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3.4 Application a` une taˆche de recalage
Parmi les sondes e´chographiques actuelles, seules les sondes 3D fournissent les trois
coupes orthogonales ne´cessaires pour l’approche tri-plans propose´e. Or les temps d’ac-
quisition du volume et d’extraction de ces trois coupes avec un capteur 3D a` balayage
me´canique sont longs et peu adapte´s a` une commande en temps re´el du syste`me. De
meˆme, dans le cas d’une sonde matricielle, la limitation est due a` la faible re´solution
du volume acquis. C’est pourquoi nous proposons ici d’utiliser l’asservissement visuel
propose´ pour une application de recalage.
Les techniques de recalage image sur image sont particulie`rement utiles dans le
domaine me´dical pour transfe´rer de l’information entre une image pre´-ope´ratoire et
une image per-ope´ratoire. L’objectif est ge´ne´ralement double, il s’agit d’une part d’in-
clure une planification re´alise´e sur un volume anatomique pre´-ope´ratoire au moment de
l’ope´ration et d’autre part de fusionner des images de modalite´s diffe´rentes. Il est par
exemple possible d’augmenter une image e´chographique per-ope´ratoire avec une image
pre´-ope´ratoire de modalite´ IRM ou TDM qui pre´sente une meilleure qualite´.
Une taˆche de recalage peut eˆtre conside´re´e sous le formalisme de l’asservissement
visuel. L’image per-ope´ratoire correspond a` la vue de´sire´e de la sonde et la commande
par asservissement visuel est applique´e a` une sonde virtuelle tri-plans qui interagit avec
le volume pre´-ope´ratoire.
3.4.1 Le simulateur
L’approche propose´e est valide´e a` l’aide d’un logiciel de simulation permettant de
reconstruire et visualiser un volume dense a` partir d’une se´quence d’images paralle`les.
Ce simulateur est base´ sur deux librairies C++, la librairie Visualization ToolKit
(VTK) [Schroeder 2006] et la librairie ViSP (Visual Servoing Platform) [Marchand 2005].
Il permet l’affichage d’une vue externe du volume charge´ a` l’aide de deux coupes ortho-
gonales centre´es comme pre´sente´ en figure 3.10. Par ailleurs, en plus de la fonction de
visualisation, ce simulateur permet de mode´liser une sonde virtuelle dont la vue interne
est reconstruite par une me´thode d’interpolation bicubique.
Les expe´riences de recalage sont re´alise´es avec un fantoˆme contenant deux objets en
forme d’œuf (CIRS mode`le 055). La dimension du plus grand objet, image´ dans cette va-
lidation est de 3.9×1.8×1.8cm3. Dans la premie`re application, le volume pre´-ope´ratoire
conside´re´ est un volume e´chographique 3D du fantoˆme. Dans la seconde application,
un recalage multimodal est re´alise´ avec un volume TDM complet du fantoˆme. Dans les
deux cas, les images per-ope´ratoires sont de modalite´ e´chographique.
3.4.2 Recalage monomodal
250 images paralle`les du fantoˆme sont acquises tous les 0.25mm au cours d’un mou-
vement de translation automatique de la sonde e´chographique 2D. Chaque image a une
re´solution de 768×576 pixels et les pixels sont de taille 0.3mm×0.3mm. Cet ensemble
d’images est alors charge´ dans le simulateur et constitue le volume pre´-ope´ratoire. Sans
de´placer le fantoˆme, la sonde 2D est positionne´e arbitrairement sur une section du
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Fig. 3.10 – Le simulateur de volume e´chographique. Le volume charge´ dans le simula-
teur est repre´sente´ par deux coupes orthogonales et le plan image de la sonde virtuelle
est repre´sente´ en rouge.
fantoˆme qui est alors conside´re´e comme l’image per-ope´ratoire. A partir de cette posi-
tion, un petit mouvement de translation hors plan est re´alise´ pour acque´rir localement
un volume de la cible dont sont extraites trois coupes orthogonales. Les six primitives
visuelles de´sire´es conside´re´es dans la loi de commande par asservissement visuel sont
calcule´es a` partir de ces trois coupes.
Dans le volume pre´-ope´ratoire, une sonde virtuelle tri-plans est positionne´e arbitrai-
rement et fournit les trois coupes pre´-ope´ratoires dont sont extraites les informations
visuelles courantes. A partir des informations visuelles courantes et de´sire´es et de la
matrice d’interaction approche´e (3.26), la vitesse de commande est calcule´e et applique´e
a` la sonde virtuelle. A convergence de l’asservissement visuel, la vue per-ope´ratoire est
alors retrouve´e dans le volume pre´-ope´ratoire, ce qui permet d’estimer la transforma-
tion de recalage a` partir de la pose de la sonde virtuelle dans le volume pre´-ope´ratoire
et de celle de la sonde re´elle dans l’environnement per-ope´ratoire.
Les re´sultats d’une taˆche de recalage US/US sont pre´sente´s en figure 3.11. Dans
cette expe´rience, nous conservons la position du fantoˆme entre l’acquisition du volume
pre´-ope´ratoire et l’acquisition de la coupe per-ope´ratoire. De cette manie`re il est pos-
sible d’avoir une ve´rite´ terrain de l’erreur en position de la sonde. En effet, le repe`re du
simulateur est de´fini au centre de la premie`re coupe formant le volume pre´-ope´ratoire.
En sauvegardant la position de la sonde 2D dans le repe`re du syste`me robotique, donne´e
par l’odome´trie du robot, lors de l’acquisition automatique des coupes paralle`les for-
mant le volume pre´-ope´ratoire, il est donc possible de calculer la transformation entre
les repe`res robot et simulateur. Cette transformation est repre´sente´e par la matrice
homoge`ne robotMsimu qui de´crit la pose du simulateur exprime´e dans le repe`re de la
base du robot. Par suite, la position de´sire´e de la sonde dans le repe`re du simulateur
Application a` une taˆche de recalage 81
est telle que :
simuMs∗ =
robot M−1simu
robotMs∗ .
La convergence de l’algorithme en termes de pose est e´value´e en calculant l’erreur entre
la pose courante et la pose de´sire´e de la sonde virtuelle, toutes deux exprime´es dans le
repe`re pre´-ope´ratoire :
s∗Ms =
simu M−1s∗
simuMs,
ou` simuMs est donne´e par le simulateur.
Le gain de la loi de commande est pris tel que λ = 0.8. Avec une ite´ration de la
boucle de commande re´alise´e en 40ms, la taˆche de positionnement est re´alise´e en 12s.
L’erreur sur les primitives visuelles et l’erreur sur la position de la sonde sont toutes
minimise´es a` ze´ro et de´montrent le succe`s de l’asservissement visuel.
Cinq tests supple´mentaires sont re´alise´s depuis diffe´rentes positions initiales de la
sonde virtuelle sur le volume pre´-ope´ratoire. Les re´sultats sont rassemble´s dans le ta-
bleau 4.1. La convergence globale de la me´thode est e´value´e en conside´rant des erreurs
de position initiale de la sonde importantes. Pour chaque position initiale de la sonde
(1 a` 5 dans le tableau), l’erreur de pose de la sonde virtuelle exprime´e dans le repe`re
pre´-ope´ratoire est donne´e avant et apre`s la convergence visuelle de l’algorithme. Des
erreurs initiales en translation jusqu’a` 2.2cm, c’est-a`-dire plus de la moitie´ de la taille de
l’objet, et en rotation jusqu’a` 90◦ ont e´te´ conside´re´es dans ces simulations. Les re´sultats
de´montrent que la convergence visuelle co¨ıncide avec la minimisation de l’erreur en po-
sition puisque les erreurs finales mesure´es sont comprises entre 0.006mm et 1.2mm en
translation et entre 0.17◦ et 4.0◦ en rotation. Sur l’ensemble de ces taˆches de recalage,
l’erreur moyenne observe´e a` convergence est de 1.92mm avec un e´cart type de 0.83mm
en translation et de 2.90◦ avec un e´cart type de 1.36◦ en rotation. Malgre´ la syme´trie
de l’objet, la convergence de l’algorithme en termes de positionnement est ve´rifie´e avec
l’approche tri-plans.
3.4.3 Recalage multimodal
Les images per-ope´ratoires sont acquises comme pre´ce´demment. La sonde est po-
sitionne´e sur une section de´sire´e de l’objet puis un mouvement de translation auto-
matique est applique´ pour sauvegarder les images situe´es de part et d’autre de cette
image de´sire´e. La se´quence d’images ainsi acquise est alors utilise´e pour retrouver les
deux coupes orthogonales supple´mentaires de´sire´es. Contrairement au recalage US-US
pre´sente´ pre´ce´demment, le volume pre´-ope´ratoire conside´re´ ici n’est pas un volume
e´chographique mais un volume TDM du fantoˆme. Ce volume est charge´ dans le simu-
lateur sous la forme de 171 images paralle`les espace´es de 1.0mm. Chaque image a une
re´solution de 512× 512 pixels pour une taille de pixels de 0.45mm× 0.45mm.
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Fig. 3.11 – (a) Vues per-ope´ratoires et extraction du contour de´sire´ de l’organe. (b)
Coupes pre´-ope´ratoires associe´es a` la position initiale de la sonde virtuelle tri-plans.
(c) Vues acquises a` la position finale de la sonde virtuelle. (d), (e) Convergence de
l’algorithme en termes d’erreur visuelle et de positionnement.
Dans le volume pre´-ope´ratoire TDM, la position initiale de la sonde virtuelle est
choisie arbitrairement. La seule contrainte est de visualiser une section comple`te de
l’objet dans les trois vues orthogonales de cette sonde. Le contour actif est alors initialise´
dans chaque image initiale avant de migrer automatiquement dans les images suivantes
pour extraire les primitives visuelles courantes. Les primitives visuelles de´sire´es sont
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Tab. 3.1 – Taˆches de positionnement depuis diffe´rentes positions initiales de la sonde
sur le volume pre´-ope´ratoire.
Erreur de pose
1 2 3 4 5
init finale init finale init finale init finale init finale
T
tx -13.25 1.13 -20.5 0.006 -13.47 -1.20 4.7 -0.3 -6.5 -0.4
(mm)
ty -1.5 -0.02 22.6 -0.4 12.6 0.3 13.2 0.2 20.8 0.1
tz 14.2 -0.4 20.5 -1.3 13.5 0.8 -2.5 -2.4 -14.5 -3.1
R(◦)
Rx -11.5 0.5 8.0 0.3 -11.5 1.0 89.4 4.0 75.6 4.0
Ry -6.3 0.26 12.0 0.17 -12.0 -1.8 1.4 1.0 -1.0 -0.6
Rz 9.7 2.9 10.3 0.86 9.7 -1.0 1.2 -0.8 38.4 -0.8
calcule´es a` partir des images e´chographiques de´sire´es mises a` la meˆme e´chelle que les
images TDM. Dans chaque image de´sire´e, le contour de´sire´ (en rouge) est extrait et
reprojete´ dans l’image TDM correspondante avec le contour courant (en vert)
Les re´sultats de ce recalage TDM/US sont pre´sente´s sur la figure 3.12. Les informa-
tions visuelles de´sire´es sont extraites des trois coupes per-ope´ratoires e´chographiques
(a) et les contours de´sire´s segmente´s (en rouge) sont reprojete´s sur les images TDM
de la sonde virtuelle. A la position initiale de la sonde virtuelle, les trois coupes TDM
(b) sont acquises et le contour actif est initialise´ manuellement dans chaque vue de la
sonde (en vert) pour calculer les primitives visuelles courantes. La convergence visuelle
de l’asservissement est observe´e dans les vues finales de la sonde virtuelle (c) ou` les
contours courants et de´sire´s se superposent parfaitement.
Le gain de la commande est choisi tel que λ = 0.8 et la convergence visuelle de
l’algorithme est observe´e en 200 ite´rations. La de´croissance exponentielle de chaque
erreur de primitive visuelle est obtenue (d). En revanche, il n’y a pas cette fois de
ve´rite´ terrain de la position de´sire´e de la sonde permettant de valider la convergence
en termes de positionnement. Pour cette raison, nous proposons d’e´valuer la pre´cision
du recalage en appliquant, a` convergence de l’algorithme d’asservissement visuel, un
mouvement de translation hors plan simultane´ment aux sondes re´elle et virtuelle. Au
cours de ce mouvement, deux se´quences d’images per et pre´-ope´ratoires sont acquises
et traite´es de manie`re a` extraire les coordonne´es du centre de gravite´ de la section
de l’objet dans chaque image. A partir de ces donne´es, nous proposons de quantifier
l’erreur d’alignement entre les images per et pre´-ope´ratoires a` l’aide de la fonction
d’erreur suivante :
d =
√
(USxg0 −CT xg0)2 + (USyg0 −CT yg0)2
Au cours du mouvement re´alise´ en boucle ouverte, cette erreur reste comprise entre 0.3
et 0.7mm (voir figure 3.12(e), partie(2)). Cette valeur faible traduit le bon alignement
entre l’image per-ope´ratoire et pre´-ope´ratoire et permet de valider qualitativement le
succe`s de la taˆche de positionnement.
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Fig. 3.12 – (a) Images per-ope´ratoires et sections de´sire´es en rouge. (b) Images cor-
respondant a` la pose initiale de la sonde dans le volume pre´-ope´ratoire avec le contour
de´sire´ (en rouge) et courant (en vert). (c) Vues de la sonde virtuelle a` convergence de
l’asservissement. (d) E´volution de l’erreur des primitives visuelles. (e) Erreur de posi-
tion du centre de gravite´ de la section au cours de l’asservissement visuel (partie (1) de
la courbe) et du mouvement en boucle ouverte (partie (2)).
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3.5 Conclusion
Dans ce chapitre nous avons propose´ une approche d’asservissement visuel base´e sur
les moments 2D d’une section d’inte´reˆt dans l’image e´chographique. Ces moments ont
re´cemment e´te´ utilise´s dans [Mebarki 2010b] pour construire des primitives visuelles
permettant de controˆler tous les mouvements d’une sonde e´chographique dans l’es-
pace. Cependant cette approche, base´e sur des primitives extraites d’une seule coupe
e´chographique, reste locale et ne garantit pas la convergence en position de la sonde
depuis une position initiale e´loigne´e de la sonde. De plus, le calcul de la matrice d’in-
teraction associe´e a` ces informations visuelles repose sur la connaissance du vecteur
normal a` la surface de l’objet pour chaque point du contour segmente´. Cette informa-
tion n’e´tant pas accessible dans l’image e´chographique, elle doit eˆtre estime´e en ligne
au moyen d’un algorithme de minimisation et est donc sujette aux erreurs d’estimation.
Dans la continuite´ de ce travail, nous avons dans un premier temps e´tudie´ une
approche bi-plans ou` les informations ge´ome´triques extraites de deux plans de coupe
diffe´rents permettent de rendre l’approche plus globale. Avec une telle strate´gie, la
minimisation de l’erreur du vecteur d’information visuelle co¨ıncide avec la position
de´sire´e de la sonde. Ne´anmoins la matrice d’interaction associe´e a` ces primitives visuelles
pre´sente un fort couplage qui peut se traduire par un mauvais comportement de la loi
d’asservissement visuel.
La me´thode finalement propose´e dans ce chapitre est base´e sur six primitives ge´ome´-
triques extraites de trois plans image orthogonaux qui caracte´risent bien la pose de la
sonde. Le choix de primitives fortement couple´es a` un mouvement donne´ de la sonde
permet par ailleurs de conside´rer une matrice d’interaction approche´e dont tous les
e´le´ments sont calcule´s a` partir de l’information contenue dans l’image e´chographique.
La me´thode a e´te´ valide´e a` l’aide d’un simulateur mathe´matiques ainsi que sur des
images e´chographiques. En particulier, cette approche a e´te´ imple´mente´e pour re´aliser
une taˆche de recalage image-image entre un volume pre´-ope´ratoire et une image per-
ope´ratoire. Dans une telle application, les primitives ge´ome´triques choisies qui sont
inde´pendantes de la modalite´ d’imagerie conside´re´e permettent de re´aliser un recalage
multimodal. Ce principe a e´te´ valide´ par le recalage d’un volume pre´-ope´ratoire TDM
sur un ensemble de trois coupes per-ope´ratoires e´chographiques.
Ne´anmoins la limitation majeure des diffe´rentes me´thodes base´es moments est lie´e
a` l’extraction du contour de l’objet dans l’image pour calculer les moments 2D de la
section de l’objet. Jusqu’a` pre´sent cette extraction est re´alise´e a` l’aide d’une segmenta-
tion par contour actif de type snake qui repose sur une description polaire du contour.
Cette repre´sentation polaire du contour se re´ve`le efficace et rapide sur des contours
globalement convexes mais ne permet pas de segmenter des formes plus complexes. En
particulier il n’est pas possible de suivre un contour qui se se´pare en plusieurs contours,
comme dans le cas d’une arte`re qui se divise en deux branches.
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Chapitre 4
Asservissement visuel
intensite´
L’extraction d’informations visuelles ge´ome´triques ne´cessite ge´ne´ralement une e´tape
pre´alable de segmentation ou de traitement d’image. Par conse´quent, l’efficacite´ d’un
asservissement visuel base´ sur de telles primitives ge´ome´triques de´pend en priorite´ de la
bonne re´alisation du traitement de l’image. Dans le cas particulier de l’asservissement
visuel e´chographique, un traitement automatique de l’image est rendu difficile par le
faible rapport signal sur bruit des images conside´re´es et peut eˆtre source d’erreurs.
Par ailleurs, les primitives ge´ome´triques conside´re´es doivent eˆtre suffisamment discri-
minantes pour assurer la convergence de l’algorithme non seulement en termes d’erreur
visuelle mais e´galement en termes d’erreur de position.
Une solution re´cente pour s’affranchir de l’e´tape de segmentation a e´te´ propose´e pour
des strate´gies d’asservissement visuel avec came´ra dans [Collewet 2011]. Elle consiste a`
utiliser directement l’image brute comme information visuelle plutoˆt que d’extraire des
informations ge´ome´triques de type point ou moment graˆce a` une e´tape de segmentation
ou de traitement de l’image. Dans le cas d’une image fournie par une came´ra, cette
approche dite photome´trique conside`re comme entre´e de la commande en vision la
valeur en niveau de gris ou les valeurs RGB des pixels de l’image.
Dans ce chapitre, nous proposons d’e´tendre cette strate´gie base´e intensite´ dans le
cas de l’asservissement visuel a` partir d’images e´chographiques. Nous de´crivons dans
un premier temps la forme analytique de la matrice d’interaction associe´e a` cette infor-
mation d’intensite´ et de´taillons le calcul des diffe´rents e´le´ments de cette matrice dans le
cas de l’utilisation d’une sonde 2D. Dans un deuxie`me temps, la me´thode propose´e est
e´tendue pour conside´rer les diffe´rentes ge´ome´tries de sondes existantes et exploiter au
mieux les capacite´s des capteurs 3D et bi-plans. Enfin, les performances de l’asservisse-
ment visuel base´ intensite´ sont valide´es en simulation et compare´es pour les diffe´rentes
ge´ome´tries de sondes conside´re´es.
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4.1 Informations visuelles
Les images transmises par la grande majorite´ des syste`mes e´chographiques sont des
images de mode B ou` l’importance de la re´flexion de l’onde US sur une structure anato-
mique est repre´sente´e par une valeur d’intensite´ associe´e au point image correspondant.
Cette intensite´ est code´e par une valeur de niveau de gris comprise entre 0 et 255. Elle
est d’autant plus e´leve´e que la re´flexion de l’onde est importante.
Le vecteur d’information visuelle conside´re´ dans l’approche base´e intensite´ que nous
proposons est constitue´ des valeurs de niveaux de gris, ou intensite´s, de l’ensemble des
pixels inclus dans l’image. En pratique pour ne pas tenir compte de la zone non utile
de l’image, a` l’exte´rieur du faisceau US, qui correspond aux informations ajoute´es pour
l’utilisateur (voir figure 4.1), nous proposons de ne conside´rer que les pixels inclus dans
une re´gion d’inte´reˆt de´finie automatiquement ou manuellement par l’utilisateur. De
manie`re simple cette re´gion d’inte´reˆt peut eˆtre choisie de forme rectangulaire et est
alors de´limite´e par deux points image correspondant au coin supe´rieur droit et au coin
infe´rieur gauche du rectangle. Pour une re´gion d’inte´reˆt de largeur M et de hauteur N ,
le vecteur d’information visuelle s, de taille M ×N , est de´fini comme suit :
s = {I1,1, ..., Iu,v, ..., IM,N} , (4.1)
ou` Iu,v repre´sente l’intensite´ du pixel de coordonne´es (u, v) dans l’image e´chographique.
Fig. 4.1 – Image e´chographique 2D. Seule la partie de l’image de´limite´e en cyan ap-
porte de l’information utile a` la commande base´e intensite´. Une re´gion d’inte´reˆt rec-
tangulaire (en jaune) peut alors eˆtre de´finie automatiquement ou manuellement dans
l’image de´sire´e.
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4.2 Mode´lisation de l’interaction
Pour controˆler les six ddl de l’effecteur robotique, la variation au cours du temps
de chaque e´le´ment du vecteur d’information visuelle doit eˆtre exprime´e en fonction
du mouvement de la sonde. Dans le cas de l’approche base´e intensite´, la variation de
l’intensite´ de chaque pixel (u, v) dans l’image e´chographique de mode B en fonction de
la vitesse de la sonde est mode´lise´e par la matrice LIu,v telle que :
I˙u,v = LIu,vvc . (4.2)
Soit le repe`re de commande de la sonde Rs(xs,ys, zs) dont l’origine co¨ıncide avec le
centre de l’image e´chographique et dont les axes xs et ys de´finissent le plan image (voir
figure 4.1). L’axe zs correspond alors a` l’axe d’e´le´vation de la sonde. Dans le repe`re
ainsi de´fini, un point image P de coordonne´es pixelliques 2D (u, v) a pour coordonne´es
3D sxP = (
sxP ,
syP ,
szP ), avec :
 sxPsyP
szP

 =

 sx(u− u0)sy(v − v0)
0

 , (4.3)
ou` (sx, sy) repre´sentent les facteurs d’e´chelle de l’image (taille du pixel) et (u0, v0) les
coordonne´es, exprime´es en pixel, de l’origine du repe`re Rs. On a dans cette expression
l’e´galite´ szP = 0 qui traduit le fait que seuls les points 3D inclus dans le plan image de
la sonde sont repre´sente´s dans l’image e´chographique.
L’intensite´ Iu,v du pixel (u, v) dans l’image de mode B acquise par la sonde a`
l’instant t repre´sente alors l’amplitude de l’e´cho US IUS renvoye´ par le point physique
O co¨ıncidant avec le point image P et de coordonne´es 3D sxO = (
sxO,
syO,
szO) :
Iu,v(t) = IUS(
sxO, t). (4.4)
En conside´rant que l’objet visualise´ reste immobile et que la sonde est en mouvement,
a` l’instant suivant t+ dt le point image P co¨ıncide avec un nouveau point 3D O′ (voir
figure 4.2). Les coordonne´es 3D de ce point exprime´es dans le repe`re de la sonde a`
l’instant t sont sxO + dx = (
sxO + dx,
syO + dy,
szO + dz), ou` le de´placement dx
repre´sente le de´placement du point image P ge´ne´re´ par le mouvement de la sonde
pendant dt. L’intensite´ du pixel (u, v) a` l’instant t+ dt correspond alors a` l’amplitude
de l’e´cho renvoye´ par le point O′ :
Iu,v(t+ dt) = IUS(
sxO + dx, t+ dt). (4.5)
Le calcul de la matrice d’interaction associe´e a` l’information d’intensite´ est base´
sur l’hypothe`se que l’intensite´ de l’e´cho US renvoye´ par un meˆme e´le´ment physique est
constante au cours du temps. En pratique cette hypothe`se ne´glige l’effet d’atte´nuation
du signal acoustique avec la profondeur de pe´ne´tration dans la mesure ou` elle est par
la suite corrige´e dans l’image de mode B par un gain adaptatif. Sous cette hypothe`se
de conservation de l’intensite´ US, la fonction IUS ne de´pend que de la position 3D du
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Fig. 4.2 – A l’instant t, le point image (u, v) co¨ıncide avec le point 3D P , a` l’instant
t+ dt, ce meˆme point image correspond a` un point 3D diffe´rent, note´ P ′.
point conside´re´ et IUS(xO, t) devient IUS(xO) dans les e´quations (4.4) et (4.5). Par
suite, la variation d’intensite´ du pixel (u, v) au cours du temps peut s’e´crire comme la
diffe´rence d’intensite´ des e´chos US renvoye´s par les points O′ et O :
Iu,v(t+ dt)− Iu,v(t) = IUS(sxO + dx)− IUS(sxO) (4.6)
Le de´veloppement de Taylor a` l’ordre 1 de cette expression conduit alors a` l’e´galite´
suivante :
Iu,v(t+ dt)− Iu,v(t) = IUS( sxO) + ∂IUS
∂x
dx+
∂IUS
∂y
dy +
∂IUS
∂z
dz − IUS( sxO). (4.7)
Apre`s simplification et en rappelant que (dx, dy, dz) correspond au de´placement du
point image P pendant dt, on de´duit de cette e´quation la de´rive´e en fonction du temps
de l’intensite´ du pixel Iu,v en divisant (4.7) par dt :
I˙u,v = ∇I(u,v) sx˙P . (4.8)
Dans cette expression, ∇I(u,v) = [∇Ix ∇Iy ∇Iz] est le gradient 3D de l’image autour du
pixel (u, v). Il est constitue´ des trois composantes ∇Ix = ∂I
∂x
, ∇Iy = ∂I
∂y
et ∇Iz = ∂I
∂z
qui traduisent la variation d’intensite´ du pixel (u, v) selon les trois axes du repe`re image.
Cette information de gradient 3D permet d’exprimer la variation d’intensite´ du pixel
(u, v) en fonction du mouvement sx˙P du point image P . Par ailleurs, avec P rigidement
lie´ au repe`re de commande de la sonde, on a la relation cine´matique :
sx˙P = υ − [stP ]× ω, (4.9)
ou` stP repre´sente le vecteur de translation entre l’origine du repe`re de commande de la
sonde et le point P et correspond donc au vecteur sxP de´taille´ a` l’e´quation (4.3). Les
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composantes υ et ω sont respectivement les composantes de vitesse de translation et
de vitesse de rotation du torseur cine´matique de la sonde e´chographique vc = (υ, ω).
En introduisant ce torseur cine´matique, on peut e´crire l’e´quation (4.9) sous la forme
matricielle suivante :
sx˙P =
[
I3 − [ sxP ]×
]
vc . (4.10)
L’e´quation (4.10) est alors re´injecte´e dans (4.8) :
I˙(u, v) = [ ∇Ix ∇Iy ∇Iz ]

 1 0 0 0 szP −syP0 1 0 −szP 0 sxP
0 0 1 syP −sxP 0

 vc . (4.11)
En rappelant que la coordonne´e szP est nulle puisque le point conside´re´ est un point du
plan image, on identifie la matrice d’interaction LIu,v de taille 1×6 associe´e a` l’intensite´
du pixel (u, v) :
LIu,v=
[∇Ix ∇Iy ∇Iz yP∇Iz −xP∇Iz xP∇Iy−yP∇Ix], (4.12)
et la matrice d’interaction Ls associe´e au vecteur de primitives visuelles s est obtenue
en superposant les M ×N matrices LIu,v :
Ls=


LI1,1
...
LIM,N

. (4.13)
Les termes des deux premie`res colonnes et de la dernie`re colonne de la matrice (4.13)
traduisent l’interaction entre la variation de l’information visuelle et les mouvements
dans le plan. Cette interaction de´pend uniquement des coordonne´es des pixels dans
l’image et des composantes (∇Ix,∇Iy) du gradient. Ces deux composantes dans le plan
peuvent eˆtre calcule´es directement dans l’image a` l’aide d’un filtre classique directionnel
de type Sobel qui estime se´pare´ment les de´rive´es verticales et horizontales de l’intensite´.
Les colonnes 3 a` 5, quant a` elles, traduisent l’influence des mouvements hors plan
de la sonde sur la variation des intensite´s des pixels. Elles de´pendent seulement des
coordonne´es du pixel dans l’image et de la troisie`me composante de gradient ∇Iz.
4.3 Calcul du gradient 3D
Pour controˆler les six ddl de la sonde a` partir de la donne´e d’intensite´ des pixels de
l’image, la variation de ces intensite´s a e´te´ exprime´e en fonction des mouvements dans
le plan et hors du plan de la sonde comme de´crit a` la section pre´ce´dente. En particulier,
dans la matrice d’interaction associe´e a` l’intensite´ d’un pixel (4.12), la variation ge´ne´re´e
par les mouvements hors plan de la sonde est calcule´e a` l’aide de la composante hors plan
∇Iz du gradient de l’image. Deux solutions sont propose´es pour calculer ce gradient,
en fonction de la taˆche conside´re´e.
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4.3.1 Filtre image 3D
Les composantes de gradient dans le plan image ∇Ix et ∇Iy peuvent eˆtre calcule´es
a` partir de l’image courante, notamment a` l’aide des filtres de Sobel (voir figure 4.3).
Fig. 4.3 – Filtres de´rivatifs de Sobel 3 × 3. Ces filtres sont base´s sur deux ope´rateurs
se´parables, un ope´rateur gaussien perpendiculaire a` la direction de de´rivation et une
diffe´rence centrale dans la direction de de´rivation [Hadwiger 2006].
Au contraire, l’estimation de la composante ∇Iz requiert la connaissance d’infor-
mation exte´rieure a` cette image courante. Une premie`re possibilite´ pour calculer cette
valeur consiste a` prendre en compte un ensemble d’images paralle`les et espace´es identi-
quement autour de l’image courante. Avec une ou deux images supple´mentaires acquises
de part et d’autre de l’image courante, un filtre de´rivatif peut eˆtre applique´ sur chaque
pixel de la re´gion d’inte´reˆt. Les trois composantes du gradient sont alors calcule´es a`
l’aide de filtres de gradient image 3D re´alise´s sur le meˆme mode`le que les filtres de
Sobel. Les trois filtres de´rivatifs propose´s sont constitue´s d’un ope´rateur gaussien 2D
dans le plan orthogonal a` la direction de de´rivation et d’un ope´rateur de diffe´rence dans
la direction de de´rivation (voir figure 4.4).
Fig. 4.4 – Filtres gradient image 3×3×3. Ces trois filtres sont applique´es en chaque pixel
de la re´gion d’inte´reˆt de´finie dans l’image courante I0 pour calculer les composantes de
gradient (∇Ix,∇Iy,∇Iz) a` partir de deux images supple´mentaires Ia et Ib acquises de
chaque coˆte´ de I0.
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Avec une sonde 2D classique, un petit mouvement de translation selon l’axe zs de
la sonde est ne´cessaire pour acque´rir les coupes additionnelles implique´es dans le calcul
du gradient de l’image avec un filtre 3D. Un tel mouvement ne peut pas eˆtre applique´
a` chaque ite´ration de l’asservissement visuel. En raison de cette contrainte, le calcul
du gradient a` l’aide d’un filtre 3D est plus spe´cifiquement adapte´ aux taˆches de suivi
ou` la matrice d’interaction utilise´e dans la loi de commande peut eˆtre calcule´e une
seule fois a` la position initiale de la sonde, sans eˆtre recalcule´e au cours de la taˆche
d’asservissement.
4.3.2 Estimation en ligne du gradient
Nous pre´sentons ici une autre approche pour estimer le gradient image sans avoir
recours a` l’acquisition d’images paralle`les supple´mentaires. Pour cela nous proposons
de distinguer les deux composantes de gradient dans le plan (∇Ix,∇Iy) de la compo-
sante hors plan ∇Iz. Les deux premie`res composantes sont calcule´es directement dans
l’image courante de la sonde au moyen d’un filtre de´rivatif de Sobel comme pre´sente´ en
figure 4.3. La composante hors plan, quant a` elle, est estime´e a` partir de l’information
de l’image courante et des images pre´ce´demment acquises lors du de´placement de la
sonde. En effet elle apparaˆıt dans le de´veloppement de Taylor a` l’ordre 1 de l’intensite´
d’un point 3D de coordonne´es x = (x, y, z) :
I(x+ dx, y + dy, z + dz) = I(x, y, z) +
∂I
∂x
dx+
∂I
∂y
dy +
∂I
∂z
dz. (4.14)
Soit P0(x0, y0, z0) le point 3D correspondant au pixel (u, v) dans l’image de la sonde
a` l’instant t0 et P1(x1, y1, z1) le point 3D correspondant a` ce meˆme pixel (u, v) dans
l’image de la sonde a` l’instant t1 suivant. Les coordonne´es des points 3D et les de´place-
ments e´le´mentaires (dx, dy, dz) sont exprime´s dans le repe`re de la sonde Rs a` l’instant
t0 et sont note´s sous la forme
sa au lieu de st0a pour une meilleure lisibilite´. Avec cette
convention, la relation (4.14) permet d’e´crire :
I(sx1,
s y1,
s z1) = I(
sx0,
s y0, 0) +∇Ix (sx1 −s x0) +∇Iy (sy1 −s y0) +∇Iz sz1. (4.15)
Dans cette e´quation, on a par ailleurs l’e´galite´ :{
I(sx0,
s y0, 0) = Iu,v(t0)
I(sx1,
s y1,
s z1) = Iu,v(t1)
, (4.16)
a` partir de laquelle on peut re´e´crire (4.15) sous la forme :
Iu,v(t1) = Iu,v(t0) +∇Ix (sx1 −s x0) +∇Iy (sy1 −s y0) +∇Iz sz1. (4.17)
Cette e´quation permet alors de lier le gradient hors plan ∇Iz de chaque pixel (u, v)
a` des valeurs connues. L’intensite´ du pixel a` l’instant t0 et t1 et les composantes de
gradient dans le plan, calcule´es a` l’instant t1, sont mesure´es dans l’image de la sonde.
Les coordonne´es 3D des points P0 et P1 sont de´finies par :
 sx0sy0
sz0

 =

 sx usy v
0

 (4.18)
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et 
 sx1sy1
sz1

 =st0 Rst1

 sx usy v
0

+st0 tst1 . (4.19)
Les scalaires sx et sy sont les facteurs d’e´chelle de l’image e´chographique. La matrice de
rotation st0Rst1 et le vecteur de translation
st0 tst1 caracte´risant la pose de la sonde au
temps t1 exprime´e dans le repe`re de la sonde au temps t0 sont donne´s par l’odome´trie
du robot.
L’e´quation (4.17) faisant intervenir des mesures de l’image et de la position relative
des points P0 et P1, elle est entache´e de bruits de mesures. Pour une meilleure robustesse
de l’estimation du gradient hors plan, nous proposons de calculer ∇Iz a` partir de
plusieurs mesures, en conside´rant une approche par moindres carre´s.
Approche par moindres carre´s Le mode`le parame´trique du syste`me (4.17) conside´re´
est e´crit sous la forme :
Y[k+1] = Φ[k] θ[k] + b[k+1], (4.20)
avec : 

Y[k+1] =
(
Iu,v [k+1] − Iu,v [k] −∇Ix[k] dx[k] −∇Iy [k] dy[k]
)
Φ[k] = dz[k]
θ[k] = ∇Iz[k]
. (4.21)
Dans ce mode`le parame´trique, θ est le parame`tre a` estimer, Y et Φ sont des mesures
acquises a` chaque instant et b est une variable ale´atoire qui repre´sente le bruit de mesure
suppose´ blanc et de moyenne nulle. Φ[k] est le re´gresseur du syste`me et Y[k] correspond
a` la sortie du syste`me.
Avec cette repre´sentation parame´trique, il est possible de faire une pre´diction a
priori de la sortie du syste`me Ŷ[k+1] a` partir de l’estime´e du parame`tre θ̂[k] :
Ŷ[k+1] = Φ[k] θ̂[k].
L’erreur a priori entre cette pre´diction et la valeur re´elle de la sortie du syste`me, E[k+1]
est alors de´finie comme :
E[k+1] = Y[k+1] − Ŷ[k+1]
= Y[k+1] − Φ[k] θ̂[k]
(4.22)
L’objectif de l’approche par moindres carre´s est d’estimer le parame`tre θ qui mi-
nimise un crite`re de´fini comme la somme quadratique des erreurs de pre´diction E[k+1]
obtenues a` chaque instant. :
J(θˆ[k]) =
k∑
j=0
βk−j
(
Y[j] − Φ[j]θ̂[k]
)2
. (4.23)
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Le scalaire β est un facteur de ponde´ration positif, 0 < β ≤ 1 appele´ facteur d’oubli
car il sert a` accorder moins d’importance aux valeurs les plus anciennes. Lorsque ce
facteur est e´gal a` 1, le syste`me a une me´moire infinie.
Le crite`re conside´re´ est une fonction de couˆt convexe en θ̂[k]. Elle est donc minimale
pour la valeur de θ̂ qui annule sa de´rive´e, soit :
∇J(θˆ[k]) = 0 ⇐⇒ −2
k∑
j=0
βk−jΦ[j]
(
Y[j] − Φ[j]θ̂[k]
)
= 0
⇐⇒ −2
k∑
j=0
βk−jΦ[j]Y[j] + 2
k∑
j=0
βk−jΦ2[j]θ̂[k] = 0
⇐⇒
k∑
j=0
βk−jΦ2[j]θ̂[k] =
k∑
j=0
βk−jΦ[j]Y[j]
⇐⇒ θ̂[k] =
1
F[k]
k∑
j=0
βk−jΦ[j]Y[j]
(4.24)
avec
F[k] =
k∑
j=0
βk−jΦ2[j]. (4.25)
Plusieurs approches ont e´te´ propose´es pour re´soudre cette minimisation, parmi les-
quelles on peut distinguer une strate´gie re´cursive et une strate´gie non re´cursive. Les
deux algorithmes sont de´crits dans les paragraphes suivants et leur comportement est
compare´ en simulation.
Algorithme re´cursif Parmi la litte´rature e´tendue s’inte´ressant aux me´thodes d’es-
timation re´cursives de parame`tres, l’algorithme des moindres carre´s stabilise´s de´crit
dans [Kreisselmeier 1990] propose une de´finition re´cursive du parame`tre θˆ[k] :
θˆ[k] = θˆ[k−1] + δ(e(k))F[k]Φ[k]
(
Y[k] − Φ[k] θˆ[k−1]
)
, (4.26)
ou` le facteur F est e´galement de´termine´ de manie`re re´cursive comme suit :
F[k]
−1 = βF[k−1]−1 + δ(e(k))Φ[k]Φ[k] + ε0. (4.27)
Le terme ε0 est un terme de stabilisation qui assure que le facteur F[k] reste inversible
meˆme lorsque le signal Φ[k] n’est pas assez excite´, ce qui correspond a` un mouvement
de la sonde uniquement dans son plan. De plus, afin d’accroitre la robustesse de l’algo-
rithme une zone morte est ajoute´e qui e´vite la mise a` jour de l’estimation du parame`tre
lorsque l’erreur de pre´diction e(k) = ||E[k]|| est faible. La fonction δ(e(k)) qui caracte´rise
la zone morte est choisie comme dans [Middleton 1988] :
δ(e(k)) =

 1−
δ0
e(k)
si e(k) ≥ δ0
0 sinon
, (4.28)
ou` δ0 est une estimation de la valeur maximale de l’erreur de pre´diction due au bruit.
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Algorithme non re´cursif Les limitations des algorithmes re´cursifs sont souligne´s
dans [de Mathelin 1999]. La stabilite´ de tels algorithmes n’est pas garantie sans la mise
en place d’une zone morte et d’un terme de stabilisation en pre´sence de bruits de
mesure et de perturbations. Ne´anmoins l’ame´lioration apporte´e par ces modifications
en termes de robustesse est obtenue au de´triment de l’efficacite´ de l’algorithme. Ainsi,
dans la mesure ou` l’on conside`re des signaux bruite´s, les me´thodes d’identification
directes pre´sentent une meilleure robustesse et de meilleurs re´sultats.
Nous de´crivons ici l’algorithme des moindres carre´s glissants (SLS pour Sliding Least
Square), ou` l’estime´e du parame`tre θˆ[k] est calcule´e a` partir d’un ensemble de mesures
Y et Φ acquises sur une feneˆtre de taille NLS . Cette estime´e est de´finie comme suit
pour le cas multidimensionnel [de Mathelin 1999] :
θˆ[k] = R
+
[k]Q[k], (4.29)
ou` R+[k] est la pseudo-inverse de la matrice R[k]. En pratique, afin d’e´viter des
valeurs aberrantes de cette pseudo-inverse dans le cas ou` une des valeurs propres de la
matrice tend vers ze´ro, une valeur seuil ǫ0 est de´finie comme limite de la plus petite
valeur propre de R[k] acceptable. Dans notre cas, R[k] est une valeur scalaire qui peut
eˆtre directement compare´e a` la valeur seuil sans l’inconve´nient de devoir re´aliser une
de´composition en valeur propre. Le parame`tre estime´ est alors de´fini comme :
θˆ[k] =
{
Q[k]/R[k] si R[k] > ǫ0
θˆ[k−1] si R[k] ≤ ǫ0
, (4.30)
avec :
R[k] =
k∑
j=k−NLS+1
(
β(k−j)Φ[j]Φ[j]
)
Q[k] =
k∑
j=k−NLS+1
(
β(k−j)Φ[j]Y[j]
) (4.31)
Comme dans le cas de l’algorithme re´cursif, β correspond au facteur d’oubli.
4.4 Extension a` d’autres ge´ome´tries de sondes
La me´thode base´e intensite´ de´veloppe´e pour une sonde 2D classique peut eˆtre
e´tendue a` d’autres types de capteurs e´chographiques, notamment les sondes 3D ou
bi-plans. Nous proposons ici d’adapter la me´thode afin d’utiliser au mieux la ge´ome´trie
plus complexe de telles sondes.
4.4.1 Cas des sondes 3D
Dans le cas de l’approche base´e intensite´ une sonde 3D permet d’acque´rir simul-
tane´ment avec l’image 2D l’information hors plan utile au calcul de la matrice d’inter-
action. Une sonde 3D matricielle transmet un volume pyramidal dont les voxels sont
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re´gulie`rement espace´s. Un tel volume peut eˆtre directement filtre´ par les filtres de gra-
dient 3D de´crits a` la figure 4.4 pour calculer les composantes de gradient. En revanche,
avec une sonde a` balayage me´canique, les images fournies ne sont pas paralle`les mais
incline´es les unes par rapport aux autres. Il est possible alors de reconstruire le volume
complet par interpolation a` partir de ces images 2D. Ne´anmoins, pour e´viter le couˆt en
temps de calcul lie´ a` ce proce´de´ de reconstruction, nous proposons de modifier les filtres
de gradient pre´ce´dents de sorte a` les appliquer directement sur les images incline´es. Dans
cette optique, il n’est pas ne´cessaire d’obtenir un volume complet e´chographique mais
seulement deux ou quatre images supple´mentaires autour de l’image courante.
(a) (b)
Fig. 4.5 – Ge´ome´trie d’une sonde 3D a` balayage me´canique. (a) Balayage du capteur
2D, avec un pas de rotation α. (b) Les images obtenues lors du balayage du capteur
2D ne sont pas paralle`les entre elles mais incline´es d’un angle α autour de l’axe x de
l’image.
Dans ce cas, les filtres de´rivatifs sont modifie´s pour eˆtre applique´s directement sur
les trois ou cinq coupes non paralle`les acquises avec la sonde a` balayage me´canique.
Une ponde´ration supple´mentaire en fonction de la distance d entre les pixels compare´s
par le filtre est ajoute´e. Cette distance est repre´sente´e sur la figure 4.5.
Soit C(uc, vc) le point d’intersection des rayons US. Le filtre 3D applique´ sur le pixel
P (u, v) de l’image courante est constitue´ de trois filtres 2D respectivement centre´s en
Pa(ua, va), P (u, v) et Pb(ub, vb) appartenant aux trois images acquises. Pa et Pb sont
les points image de Ia et Ib qui se projettent orthogonalement en P . Leurs coordonne´es
dans l’image sont de´termine´es a` partir des coordonne´es de P et du pas de rotation α
du moteur de la sonde 3D :

ua = ub = u
va = vb =
(v + vc)
cos(α)
− vc (4.32)
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Avec l’orientation obtenue entre les diffe´rentes coupes acquises, la distance entre les
points image P et Pa ou P et Pb n’est plus constante quelle que soit l’ordonne´e du pixel
dans l’image. Les facteurs du filtre cubique de la figure 4.4 sont alors modifie´s pour
tenir compte de la nouvelle forme du volume pyramidal conside´re´. Par rapport a` ce
pre´ce´dent filtre, des poids inversement proportionnels a` la distance se´parant les points
P et Pa sont ajoute´s. Ils de´pendent de l’angle α et de l’ordonne´e du pixel P et sont
de´finis par :
w(v) =
1
d(v)
=
1
(v + vc) tan(α)
. (4.33)
Les filtres de´rivatifs propose´s pour estimer le gradient 3D de l’image dans le cas
d’une sonde 3D a` balayage me´canique sont pre´sente´s en figure 4.6. Les poids implique´s
dans ces filtres, wv−1, wv et wv+1 de´pendent de l’ordonne´e du pixel conside´re´ et cor-
respondent respectivement a` w(v − 1), w(v) et w(v + 1) tels que de´finis a` l’e´quation
(4.33).
Fig. 4.6 – Mode`le du filtre gradient 3D ponde´re´ pour tenir compte de l’orientation
entre les images conside´re´es.
Le choix des primitives visuelles et la loi de commande restent inchange´s par rapport
au cas 2D.
4.4.2 Cas des sondes bi-plans
Un capteur bi-plans fournit simultane´ment deux coupes e´chographiques, ge´ne´ralement
orthogonales (voir figure 4.7). Dans cette section, nous adaptons l’approche base´e in-
tensite´ au cas d’une telle sonde en exploitant l’orthogonalite´ entre les deux plans image
conside´re´s.
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Fig. 4.7 – Repre´sentation d’une sonde bi-plans. Par souci de lisibilite´ les repe`res des
deux plans image sont associe´s au coin supe´rieur gauche de l’image. En pratique les
origines de ces repe`res sont superpose´es au milieu de l’image.
Le vecteur de primitives visuelles conside´re´ dans l’approche bi-plans est construit
a` partir des deux ensembles de pixels s0 et s1 extraits de la re´gion d’inte´reˆt de´limite´e
dans chaque plan image US0 et US1 :
sb =
(
s0
s1
)
. (4.34)
La matrice d’interaction propose´e pour l’approche 2D permet alors d’exprimer la varia-
tion temporelle de chaque ensemble de primitives visuelles s˙i en fonction de la vitesse
instantane´e vUS i du plan image dont il est extrait :{
s˙0 = Ls0 vUS0
s˙1 = Ls1 vUS1
, (4.35)
avec
∀i ∈ 1, 2 Lsi =


LIiu,v
...
LIiu,v

 . (4.36)
Dans cette expression les composantes LIiu,v sont de´finies comme dans (4.12) et les
valeurs M et N correspondent respectivement a` la largeur et a` la hauteur de la re´gion
d’inte´reˆt, exprime´es en nombre de pixels. La meˆme taille de rectangle est impose´e dans
les deux images.
Les deux plans image e´tant rigidement lie´s au repe`re de commande de la sonde, les
vitesses vUSi sont lie´es a` la vitesse instantane´e de la sonde vc :
∀i ∈ {0, 1} , vUSi = iWs vc (4.37)
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ou` l’on rappelle l’expression de la matrice de changement de repe`re du torseur cine´matique :
iWs =
[
iRs
[
its
]
×
iRs
03
iRs
]
. (4.38)
Les composantes its et
iRs intervenant dans cette matrice sont respectivement le vec-
teur de translation et la matrice de rotation du repe`re de la sonde Rs exprime´ dans
le repe`re image RUSi . En conside´rant que le repe`re RUS0 co¨ıncide avec le repe`re de
commande de la sonde Rs et avec la rotation de 90◦ autour de l’axe y0 entre les deux
plans image, on obtient : 

0Ws = I6
1Ws =
[
1Rs 03
03
1Rs
]
. (4.39)
La matrice de rotation 1Rs caracte´rise l’orientation du repe`re image US0 exprime´e dans
le repe`re US1, d’ou`
1Rs =
1R0 ou encore :
1Rs = Ry(−90◦) =

0 0 −10 1 0
1 0 0

 . (4.40)
La matrice 1Ws est finalement de´veloppe´e sous la forme suivante :
1Ws = Ry6×6 =


0 0 −1 0 0 0
0 1 0 0 0 0
1 0 0 0 0 0
0 0 0 0 0 −1
0 0 0 0 1 0
0 0 0 1 0 0


. (4.41)
Par ailleurs, la relation entre la vitesse de chaque plan image et la vitesse de la
sonde permet de re´e´crire l’e´quation (4.35) sous la forme suivante :[
s˙0
s˙1
]
=
[
Ls0
0Ws
Ls1
1Ws
]
vc . (4.42)
On de´duit de cette expression la forme de la matrice d’interaction associe´e au vecteur
d’informations visuelles sb :
Lsb =
[
Ls0
Ls1 Ry6×6
]
. (4.43)
D’ou` :
Lsb=


LI01,1
...
LI0M,N
L′I11,1
...
L′I1M,N


, (4.44)
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avec :
LI0u,v=
[∇Ix ∇Iy ∇Iz y∇Iz −x∇Iz x∇Iy−y∇Ix], (4.45)
et
L′I1u,v=
[−∇Iz ∇Iy ∇Ix y∇Ix−x∇Iy −x∇Iz y∇Iz]. (4.46)
Dans chacune des expressions (4.45) et (4.46), les composantes ∇Ix, ∇Iy et ∇Iz
repre´sentent les composantes de gradient selon les directions x, y et z du plan image dont
la primitive visuelle Iu,v est extraite. Par conse´quent, les deux premie`res composantes
∇Ix et ∇Iy peuvent toujours eˆtre mesure´es dans l’image contrairement a` la composante
hors plan ∇Iz. Avec les informations visuelles extraites du plan image US0, on retrouve
la matrice d’interaction associe´e a` une sonde 2D ou` seules les composantes de la matrice
associe´es aux mouvements dans le plan de la sonde peuvent eˆtre calcule´es directement
a` partir des informations de l’image courante. Avec la rotation du plan image US1 par
rapport au plan de la sonde, la matrice d’interaction associe´e aux primitives visuelles
extraites de US1 a une forme diffe´rente. En particulier les composantes calcule´es a` partir
de l’image courante sont cette fois associe´es aux translations ty, tz et a` la rotation autour
de l’axe xs de la sonde.
4.5 Positionnement d’une sonde e´chographique
Dans cette section nous proposons de valider en environnement de simulation l’as-
servissement visuel base´ intensite´ de´crit dans ce chapitre. Pour cela nous re´alisons des
taˆches de positionnement en controˆlant les six ddl d’une sonde virtuelle interagissant
avec un volume e´chographique. L’objectif est de comparer dans des conditions ide´ales
et identiques les performances de la me´thode avec diffe´rentes ge´ome´tries de sondes
e´chographiques (2D, 3D, bi-plans).
A l’aide du simulateur pre´sente´ au chapitre pre´ce´dent, l’approche base´e intensite´ est
valide´e sur des images e´chographiques (voir figure 4.8). Trois volumes e´chographiques
diffe´rents sont conside´re´s, les deux premiers correspondant a` des se´quences d’images
d’un fantoˆme abdominal et le troisie`me e´tant constitue´ d’images in-vivo d’un foie hu-
main. Les volumes du fantoˆme sont reconstruits a` partir de 335 images paralle`les de
re´solution 250 × 250 avec une taille de pixel de 0.6mm × 0.6mm. Ces images sont ac-
quises re´gulie`rement, tous les 0.3mm lors d’un mouvement de translation d’un bras
robotique e´quipe´ d’une sonde convexe de 2-5MHz. Le volume du foie est cre´e´ a` l’aide
de 218 images paralle`les de re´solution 308×278, la taille d’un pixel de ces images est de
0.5mm × 0.5mm et une distance constante de 0.5mm se´pare deux images successives.
Nous rappelons que le simulateur pre´sente´ en section 3.4.1 permet de reconstruire un
volume dense a` partir de telles se´quences d’images paralle`les et permet de ge´ne´rer toute
section de ce volume par un proce´de´ d’interpolation.
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(a) (b) (c)
Fig. 4.8 – Validation de la me´thode sur des coupes anatomiques. (a) et (b) sont ex-
traites de volumes acquis a` l’aide d’un fantoˆme abdominal re´aliste. (c) est une image
e´chographique re´elle abdominale repre´sentant une section du foie.
4.5.1 Positionnement avec une sonde 2D
Une taˆche de positionnement est simule´e dans un premier temps, ou` l’environne-
ment de simulation nous permet d’avoir une ve´rite´ terrain de la pose de´sire´e de la
sonde et donc de l’e´volution de l’erreur de positionnement au cours de l’asservissement
visuel. Un volume e´chographique du rein droit du fantoˆme abdominal est charge´ dans
le simulateur et une sonde 2D est mode´lise´e et interagit avec ce volume e´chographique.
Cette sonde virtuelle est positionne´e a` une position de´sire´e pour sauvegarder le vecteur
d’information visuelle de´sire´ puis une position initiale diffe´rente est choisie.
Les re´sultats de la taˆche de positionnement avec la sonde e´chographique 2D sont
repre´sente´s sur la figure 4.9. L’image de la sonde (a) est repre´sente´e a` l’instant initial
(t = 0 it), au cours de la convergence (t = 50 it) et a` convergence (t = 250 it). Le
rectangle cyan de´limite la re´gion d’inte´reˆt choisie, constitue´e de 100× 150 pixels. Pour
visualiser l’erreur entre l’image courante et l’image de´sire´e au cours de la convergence de
l’algorithme, une image de diffe´rence est repre´sente´e (b). Pour chaque image I compare´e
a` une image de´sire´e I∗, l’image de diffe´rence Idiff est calcule´e de la manie`re suivante :
Idiff =
(I − I∗) + 255
2
.
La couleur gris uniforme de cette image de diffe´rence correspondant a` la position finale
de la sonde de´montre le succe`s de la taˆche de positionnement puisqu’elle signifie que
l’image finale co¨ıncide parfaitement avec l’image de´sire´e. Par ailleurs, comme il n’est pas
possible de tracer l’e´volution de chaque intensite´ de pixels pour valider la convergence
visuelle de l’algorithme, nous de´finissons une fonction d’erreur visuelle comme la norme
euclidienne de l’erreur entre les vecteurs d’information visuelle courant et de´sire´ :
C = (s− s∗)⊤ (s− s∗).
L’e´volution de cette erreur visuelle est trace´e sur les courbes (c) et (e) qui montrent
la minimisation a` ze´ro de ce crite`re a` la position finale de la sonde. La convergence
visuelle s’accompagne d’une convergence en pose de la sonde. A partir d’une erreur
initiale ∆r(mm/◦) = [10,−8, 10,−10,−10, 6], l’erreur finale observe´e est infe´rieure a`
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0.1mm en translation et 0.1◦ en rotation. Cette pre´cision est lie´e a` la me´thode base´e
intensite´. Lorsque la sonde est de´place´e au voisinage de la pose de´sire´e, on observe une
phase de convergence rapide vers la pose de´sire´e qui est atteinte avec une tre`s bonne
pre´cision. En effet, contrairement a` des informations visuelles ge´ome´triques, l’informa-
tion visuelle base´e intensite´ est unique pour chaque coupe e´chographique et caracte´rise
parfaitement la pose de´sire´e de la sonde.
Dans cette taˆche de positionnement, les composantes de gradient dans le plan∇Ix et
∇Iy sont calcule´es dans l’image courante avec des filtres de´rivatifs 2D et la composante
hors plan est estime´e en ligne via les algorithmes re´cursifs et non re´cursifs pre´sente´s en
section 4.3.2, qui sont imple´mente´s et compare´s.
Les courbes d’erreur visuelle et d’erreur en position (c) et (d) traduisent le com-
portement de la loi de commande avec une estimation re´cursive du gradient hors plan.
Le facteur d’oubli est choisi tel que β = 0.95 et les parame`tres de stabilisation et de
crite`re de zone morte sont les suivants :
f0 = 1e
−1
δ0 = 1e
−5
ǫ0 = 1e
−1
(4.47)
Les courbes (e) et (f) correspondent aux re´sultats avec algorithme d’estimation non
re´cursif. Dans ce cas, seul le facteur d’oubli doit eˆtre choisi (β = 0.9). Une feneˆtre glis-
sante de taille NLS = 5 est conside´re´e. Cette feneˆtre est choisie de taille suffisamment
petite pour assurer une bonne re´activite´ de l’estimation par rapport a` la variation du
gradient d’intensite´. En l’absence de bruit, la convergence de l’asservissement est ob-
serve´e avec les deux algorithmes d’estimation et le comportement de la loi de commande
ne permet pas de conclure sur la supe´riorite´ d’une approche par rapport a` l’autre.
Au cours des cinq premie`res ite´rations de l’algorithme d’asservissement visuel, un
mouvement de translation hors plan en boucle ouverte est applique´ a` la sonde pour
permettre l’acquisition de l’information hors plan ne´cessaire a` l’estimation de la valeur
initiale de ∇Iz. Par la suite, lors du positionnement une nouvelle estime´e de ce pa-
rame`tre est calcule´e chaque fois qu’un mouvement hors plan suffisamment important
est applique´ a` la sonde. L’e´volution de la valeur associe´e a` la composante ∇Iz d’un pixel
de l’image, note´e dIdzest, est pre´sente´e sur les courbes (a) et (b) de la figure 4.10 en
conside´rant respectivement l’algorithme d’estimation re´cursif et non re´cursif. A conver-
gence (t > 200it), la sonde s’immobilise et la valeur de gradient n’est plus actualise´e.
Sur chacune des courbes la valeur retourne´e par l’algorithme d’estimation dIdzest est
compare´e a` une valeur te´moin dIdzreel. Cette valeur est calcule´e a` l’aide de quatre
images supple´mentaires encadrant l’image courante sur lesquelles est applique´ un filtre
image de´rivatif. Elle permet de valider visuellement les valeurs d’estime´es retourne´es
par les algorithmes re´cursif et non re´cursif et de re´gler au mieux les facteurs d’oubli et
les parame`tres (4.47) intervenant dans ces algorithmes.
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Fig. 4.9 – Taˆche de positionnement avec une sonde 2D. La convergence visuelle de
l’algorithme depuis la vue initiale jusqu’a` la vue finale (a) observe´e, est montre´e par
l’image de diffe´rence respective entre l’image courante et l’image de´sire´e (b). Avec les
meˆmes conditions de simulation, il est possible de comparer le comportement de la loi
de commande en conside´rant un algorithme d’estimation du gradient hors plan re´cursif
(courbes (c) et (d)) ou non re´cursif (courbes (e) et (f)).
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Fig. 4.10 – Estimation du parame`tre ∇Iz fournie par les algorithmes d’estimation
re´cursif (a) et non re´cursif (b). E´volution de ce parame`tre pour un pixel de l’image
au cours du positionnement de la sonde. Dans les deux cas l’estimation (en rouge) est
compare´e a` la valeur re´elle (en vert).
Une comparaison des deux algorithmes est e´galement re´alise´e au cours d’un mou-
vement de translation hors plan en boucle ouverte. La figure 4.11 compare les valeurs
retourne´es par les deux me´thodes a` la valeur te´moin pour deux pixels de l’image au
cours d’une meˆme se´quence de positions de la sonde. Cette figure montre la simila-
rite´ des estimations retourne´es dans les cas re´cursif et non re´cursif en conditions de
simulation.
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Fig. 4.11 – Pour deux pixels diffe´rents, le parame`tre ∇Iz est estime´ par les algorithmes
d’estimation re´cursif et non re´cursif.
Apre`s la validation de la loi de commande sous des conditions ide´ales, c’est-a`-dire
en l’absence de bruit de mesures ou d’erreur de calibration de la sonde, nous propo-
sons maintenant d’introduire dans le simulateur des erreurs ale´atoires dans les donne´es
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acquises. Ces erreurs rendent compte des bruits inhe´rents a` l’utilisation d’un syste`me
robotique et d’un capteur e´chographique. En particulier nous prenons en compte une
erreur de calibration sur les parame`tres extrinse`ques de la sonde de 5◦ sur chaque
rotation et 5mm sur chaque translation. Nous ajoutons e´galement un bruit Gaussien
normal sur les intensite´s des pixels et les mesures de pose de la sonde avec une variance
de respectivement 3 niveaux de gris pour les intensite´s, 3mm et 1◦ pour les rotations
et translations mesure´es.
Sous ces conditions de simulation et en conside´rant a` chaque fois la meˆme pose
de´sire´e de la sonde, plusieurs taˆches de positionnement sont effectue´es depuis des po-
sitions initiales diffe´rentes de la sonde. Le gradient image implique´ dans la loi de com-
mande est estime´ en ligne. Les re´sultats de cinq taˆches de positionnement sont ras-
semble´s dans le tableau 4.1. Pour chacune de ces taˆches (1 a` 5), l’erreur entre la pose
de´sire´e et la pose initiale (col. Init) et finale de la sonde en conside´rant dans un premier
temps un algorithme d’estimation du gradient re´cursif (col. Rec) puis non re´cursif (col.
NRec) est pre´sente´e dans ce tableau.
Tab. 4.1 – Erreur de pose initiale et finale de la sonde. Comparaison des algorithmes
re´cursif et non re´cursif.
Erreur de pose
1 2 3 4 5
Init Rec NRec Init Rec NRec Init Rec NRec Init Rec NRec Init Rec NRec
T
tx 8.0 0.0 0.0 -4.0 0.0 0.0 5.0 0.6 0.0 5.0 0.1 0.0 -4.0 0.7 0.0
(mm)
ty -5.0 0.0 0.0 -5.0 0.0 0.0 5.0 -0.1 0.0 3.0 0.1 0.0 -8.0 0.0 0.0
tz 7.0 0.0 0.0 6.0 0.0 0.0 -5.0 -1.2 0.0 -5.0 -0.7 0.0 -5.0 -1.7 0.0
R(◦)
Rx -6.0 0.0 0.0 -6.0 0.0 0.0 5.0 2.2 0.0 6.0 2.8 0.0 5.0 4.9 0.0
Ry -7.0 -0.1 0.0 -7.0 0.0 0.0 5.0 -5.4 0.0 8.0 -0.8 0.0 -6.0 -5.4 0.0
Rz 10.0 0.0 0.0 5.0 0.0 0.0 -5.0 1.4 0.0 5.0 0.2 0.0 6.0 1.6 0.0
L’ensemble des simulations pre´sente´es dans le tableau 4.1 met en e´vidence un moins
bon comportement de l’algorithme d’estimation re´cursif dans le cas de mesures bruite´es
puisqu’un minimum local est atteint dans les taˆches de positionnement 3 a` 5. Au
contraire l’algorithme non re´cursif pre´sente une bonne robustesse dans un environ-
nement bruite´ et sera donc utilise´ pour estimer le gradient image en ligne dans la suite
de ce document.
Avec les meˆmes conditions initiales de´ja` conside´re´es dans la taˆche de positionnement
pre´ce´dente (voir figure 4.9) et avec l’ajout de bruits de mesures et d’erreurs de calibra-
tion, les re´sultats de la taˆche d’asservissement visuel sont pre´sente´es en figure 4.12. A
convergence, on peut noter que l’erreur visuelle n’est pas minimise´e a` ze´ro en raison
du bruit gaussien introduit. Ne´anmoins la pre´cision de la taˆche de positionnement est
valide´e par l’erreur finale observe´e en termes de pose qui est infe´rieure au dixie`me de
millime`tre en translation et au dixie`me de degre´ en rotation.
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Fig. 4.12 – Taˆche de positionnement avec la sonde 2D en pre´sence de bruit de mesures.
Les images (a) et (d) repre´sentent les vues initiale et finale de la sonde. Les images
de diffe´rence associe´es (b) et (e) permettent de visualiser le succe`s de la taˆche de
positionnement. Enfin les courbes (c) et (f) correspondent a` l’e´volution de l’erreur
visuelle et a` l’erreur en pose au cours de l’asservissement visuel.
4.5.2 Positionnement avec une sonde 3D
Un second volume du fantoˆme abdominal est charge´ dans le simulateur, qui ne
correspond pas a` un organe spe´cifique mais a` un volume abdominal plus ge´ne´ral (voir
figure 4.13). On peut y reconnaˆıtre une verte`bre, le rein droit (a` droite) et la section
transverse de l’aorte (au centre de la re´gion d’inte´reˆt dans l’image (d)). Les bruits
de mesure de´crits pre´ce´demment sont a` nouveau conside´re´s dans le simulateur et une
sonde 3D virtuelle est mode´lise´e qui fournit a` chaque ite´ration non seulement l’image
courante mais e´galement quatre images supple´mentaires oriente´es respectivement d’un
angle ±α = ±1.4◦ et ±2α = ±2.8◦ par rapport a` l’image courante. Seule l’image
centrale acquise par la sonde 3D est affiche´e dans la vue interne de la sonde. Les vues
supple´mentaires sont seulement utilise´es pour le calcul du gradient image.
Comme dans le cas 2D, une zone d’inte´reˆt est choisie manuellement dans l’image
de´sire´e. Elle est repre´sente´e en cyan sur les vues internes de la sonde (voir images
(a) et (d) de la figure 4.13) et de´limite les pixels inclus dans le vecteur d’information
visuelle. La sonde virtuelle est ensuite de´place´e vers une position initiale diffe´rente puis
l’asservissement est lance´. La coupe 2D centrale acquise par la sonde 3D a` sa position
initiale (a) et finale (d) est repre´sente´e sur cette figure et a` chacune de ces images est
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associe´e l’image de diffe´rence avec la coupe de´sire´e (respectivement (b) et (e)).
La convergence de la taˆche de positionnement est observe´e en 300 ite´rations et
de´montre´e ici encore par l’image de diffe´rence uniforme (e) associe´e a` la vue finale
de la sonde. La de´croissance de l’erreur visuelle au cours de la taˆche de positionne-
ment est e´galement repre´sente´e sur la courbe (c). L’erreur de position initiale ∆rinit =
(−12mm, 10mm, 8mm, 5◦, 10◦,−6◦) est re´duite jusqu’a` moins d’un dixie`me de mm en
translation et d’un dixie`me de degre´ en rotation. La convergence en position de l’algo-
rithme est visualise´e sur la courbe (f).
L’utilisation d’une sonde 3D autorise le calcul en ligne du gradient image directe-
ment a` l’aide de filtres de´rivatifs 3D et donc sans algorithme d’estimation. Elle permet
ainsi d’e´viter les e´ventuelles erreurs d’estimation de tels algorithmes. De plus avec la
sonde 3D il n’est plus ne´cessaire de re´aliser une translation hors plan en boucle ouverte
lors des cinq premie`res ite´rations de l’algorithme d’asservissement visuel. Dans la taˆche
pre´sente´e en figure 4.13, le gradient de l’image est calcule´ avec des filtres de´rivatifs 3D
de taille 5 × 5 × 5 re´alise´s sur le meˆme mode`le que les filtres 3 × 3 × 3 repre´sente´s en
figure 4.6, c’est-a`-dire avec un ope´rateur de diffe´rence combine´ a` un ope´rateur de flou
gaussien.
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Fig. 4.13 – Simulation de positionnement avec une sonde 3D. Vues initiale (a) et
finale (d) de la sonde avec les images de diffe´rence associe´es (b,e). E´volution de l’erreur
d’image (c) et de pose (f) au cours de l’asservissement.
Positionnement d’une sonde e´chographique 109
4.5.3 Positionnement avec une sonde bi-plans
Comme pour le positionnement avec une sonde 2D, le volume du rein droit du
fantoˆme abdominal est charge´ dans le simulateur. Des bruits de mesure sont intro-
duits et une sonde fournissant deux plans image orthogonaux est mode´lise´e. A chaque
ite´ration les deux vues internes de la sonde sont affiche´es en plus de la vue externe du
simulateur. A la position de´sire´e de la sonde, les intensite´s des pixels de´limite´s par la
re´gion d’inte´reˆt dans les deux coupes e´chographiques sont sauvegarde´es et constituent
le vecteur d’information visuelle de´sire´. Une position initiale e´loigne´e de la position est
choisie ou` l’erreur initiale observe´e est :
∆rinit = (−10mm, 12mm,−14mm, 10◦, 20◦,−14◦).
Les re´sultats de la taˆche de positionnement avec sonde bi-plans sont pre´sente´s a` la
figure 4.14. Les images (a) et (c) sont les deux vues de la sonde a` sa position initiale (en
haut) et finale (en bas). La comparaison de ces vues par rapport aux images de´sire´es
est donne´e par l’image de diffe´rence associe´e (images (b) et (d)). Les courbes (e) et
(f) de´crivent le comportement de l’asservissement visuel en termes d’erreur visuelle et
d’erreur de position de la sonde. L’erreur de pose observe´e a` convergence est infe´rieure
au dixie`me de mm en translation et au dixie`me de deg en rotation.
Avec la sonde bi-plans, les composantes de gradient dans le plan sont calcule´es avec
des filtres 2D dans l’image courante, de la meˆme manie`re qu’avec une sonde 2D. De
meˆme, le gradient hors plan est estime´ avec un algorithme d’estimation non re´cursif.
Un mouvement de translation en boucle ouverte est re´alise´ au cours des cinq premie`res
ite´rations de l’algorithme pour initialiser l’algorithme d’estimation du gradient. Ce
mouvement est re´alise´ en dehors des deux plans image US0 et US1 en appliquant une
vitesse de translation porte´e par les composantes vx et vz de la sonde.
4.5.4 Comparaison des diffe´rentes ge´ome´tries de sonde
En plus des re´sultats de simulation de´taille´s pre´ce´demment pour chaque ge´ome´trie
de capteurs e´chographiques, les re´sultats de quatre taˆches de positionnement supple´men-
taires sont rassemble´es dans le tableau 4.2. Pour comparer les re´sultats obtenus avec
les sondes 2D, 3D et bi-plans les meˆmes conditions initiales et de simulation sont ap-
plique´es. Le volume du rein issu du fantoˆme abdominal (voir figure 4.9) est conside´re´
et des erreurs de calibration et bruits de mesure sont introduits. Le comportement des
diffe´rents capteurs est compare´ dans le cas d’une erreur initiale en position importante.
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Fig. 4.14 – Positionnement avec une sonde bi-plans. Les deux vues de la sonde bi-plans
(a) et (c) sont donne´es pour la position initiale (ligne du haut) et finale (ligne du bas)
de la sonde. Les images (b) et (d) correspondent aux images de diffe´rence entre la vue
courante et la vue de´sire´e de chaque coupe de la sonde bi-plans. La convergence est
observe´e sur les courbes d’erreurs de pose (e) et d’erreur visuelle (f).
Les cas d’e´chec de l’approche 2D par rapport a` l’approche 3D sont dus a` des erreurs
d’estimation du gradient image puisque les primitives visuelles conside´re´es sont iden-
tiques dans les deux cas. Ces erreurs d’estimation apparaissent principalement lorsque
l’erreur de pose conside´re´e initialement est surtout porte´e par les composantes hors
plan, comme c’est le cas dans les simulations 3 et 4 ou` l’approche 2D atteint un mini-
mum local alors que l’approche 3D assure la convergence jusqu’a` la pose de´sire´e. Ces
erreurs d’estimation peuvent s’expliquer par le fait que la sonde se de´place principale-
ment dans son plan image, ce qui ne permet pas d’exciter correctement les algorithmes
d’estimation conside´re´s.
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Tab. 4.2 – Re´sultats comparatifs de taˆches de positionnement effectue´es avec diffe´rentes
ge´ome´tries de sondes e´chographiques.
Erreur de pose
1 2 3 4
Init 2D 3D Bi Init 2D 3D Bi Init 2D 3D Bi Init 2D 3D Bi
T
tx -12.0 0.0 0.0 0.0 -12.0 2.9 -0.5 0.0 -2.0 -0.4 0.0 0.0 -2.0 2.1 0.0 0.0
(mm)
ty 10.0 0.0 0.0 0.0 10.0 -1.1 -0.3 0.0 1.0 0.2 0.0 0.0 1.0 -2.2 0.0 0.0
tz 7.0 0.0 0.0 0.0 -10.0 -8.4 -1.4 0.0 -1.0 0.1 0.0 0.0 -15.0 -10.5 0.0 0.0
R(◦)
Rx 9.0 0.0 0.0 0.0 12.0 -1.1 -7.5 0.0 2.0 2.3 0.0 0.0 2.0 -9.7 0.0 0.0
Ry 10.0 0.0 0.0 0.0 10.0 -3.6 9.2 0.0 20.0 6.2 0.0 0.0 10.0 7.1 0.0 0.0
Rz -5.0 0.0 0.0 0.0 -10.0 1.0 0.0 0.0 -1.0 -1.0 0.0 0.0 -1.0 -0.5 0.0 0.0
La simulation 2 implique une erreur initiale importante sur toutes les composantes
de position et d’orientation de la sonde. Dans ce cas, les deux approches 2D et 3D
convergent vers un minimum local avec une erreur finale essentiellement porte´e par les
composantes hors plan. Une telle simulation illustre le caracte`re de convergence locale
inhe´rent a` l’asservissement e´chographique 2D du fait de l’extraction d’informations
visuelles depuis un seul plan de coupe. Cette limitation peut eˆtre leve´e a` l’aide de
la sonde bi-plans ou` le fait de conside´rer des informations visuelles extraites depuis
deux coupes orthogonales au lieu d’une seule coupe permet d’augmenter le domaine de
convergence de l’asservissement visuel.
4.6 Stabilisation d’une section anatomique
L’asservissement visuel base´ intensite´ permet e´galement de re´aliser le suivi d’une
coupe anatomique. Un tel suivi assure une stabilisation active de la vue de la sonde qui
pre´sente de multiples avantages. Outre l’aide au diagnostic ou a` l’insertion d’aiguille,
la stabilisation de la coupe permet de faciliter des mesures de type doppler (mesure
du de´bit sanguin) ou de dilatation des vaisseaux sanguins. L’objectif est de fournir
au praticien un moyen automatique de conserver la meˆme section d’inte´reˆt tout au
long de la proce´dure me´dicale. En effet, dans une approche manuelle, en raison de la
nature de l’image fournie par le capteur e´chographique, qui correspond a` une coupe
anatomique, le moindre mouvement du patient comme du praticien peut entraˆıner
une modification notable de la vue fournie. Si les mouvements du praticien peuvent
eˆtre supprime´s en immobilisant la sonde, en revanche ceux du patient, qu’ils soient
involontaires ou physiologiques doivent eˆtre compense´s de manie`re active.
Dans cette section, nous proposons de re´aliser une taˆche de suivi d’une coupe ana-
tomique a` l’aide d’un asservissement visuel base´ intensite´. Nous modifions pour cela la
loi de commande conside´re´e pour la taˆche de positionnement de sorte a` inte´grer une
pre´diction du mouvement a` compenser.
4.6.1 Compensation des mouvements physiologiques
Dans la loi de commande classique imple´mente´e pour les applications de positionne-
ment, le controˆleur n’inte`gre pas de connaissance a priori sur le mouvement de l’objet
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observe´. Dans le cas d’une application de compensation de mouvements pe´riodiques,
nous proposons d’imple´menter dans la boucle de commande un correcteur pre´dictif
qui de´rive du GPC (Generalized Predictive Controller) de´crit dans [Clarke 1987] afin
d’anticiper les effets d’une telle perturbation.
Nous conside´rons un syste`me avec plusieurs entre´es u et plusieurs sorties y. Les
entre´es correspondent aux six composantes de vitesse applique´es a` la sonde et les sor-
ties sont les primitives visuelles observe´es dans l’image courante s. En pratique, afin
d’e´viter un nombre trop important de primitives visuelles et d’assurer la controˆlabilite´
du syste`me, nous introduisons la matrice de combinaison dans la boucle de commande
de sorte a` conside´rer un vecteur de sortie de dimension 6 : y = Cs = L̂s
+
s. Le syste`me
est de´crit par un mode`le ARIMAX :
A(z−1)y(k) = B(z−1)u(k − 1) + P(z
−1)
∆(z−1)
b(k), (4.48)
ou` les polynoˆmes A et B repre´sentent le mode`le the´orique du syste`me robotique qui est
dans notre cas approxime´ par un inte´grateur pur. Le bruit est mode´lise´ par un terme
de bruit blanc b(k) colore´ par la matrice polynomiale P et rendu non stationnaire par
l’ope´rateur ∆(z−1). Dans le sche´ma classique du GPC, cet ope´rateur est un inte´grateur :
∆(z−1) = 1− z−1.
Dans le cas de perturbations pe´riodiques de pe´riode connue, Gangloff et al. ont
propose´ de conside´rer un mode`le de bruit re´pe´titif [Gangloff 2006] en modifiant cet
ope´rateur comme suit :
∆R(z
−1) = 1− αz−T , 0 < α ≤ 1
ou` α est un facteur d’oubli. Ce nouvel ope´rateur permet de rendre le mode`le de bruit
re´pe´titif de pe´riode T correspondant au nombre de pe´riodes d’e´chantillonnage contenu
dans une pe´riode du signal de perturbation. De plus, pour assurer que ce mode`le de bruit
re´pe´titif n’affecte que l’annulation de la perturbation et non la re´ponse a` la consigne
visuelle, le nouveau controˆleur appele´ R-GPC est une combinaison de deux GPC (voir
figure 4.15). Le controˆleur GPC1 est applique´ au mode`le the´orique du syste`me sans
terme de bruit, ce qui permet au robot d’anticiper les consignes futures r = Cs∗. Le
second controˆleur GPC2 inclut le mode`le de bruit re´pe´titif de´fini pre´ce´demment pour
annuler l’effet de la perturbation sur le vecteur de sortie.
La fonction de couˆt minimise´e par l’approche R-GPC est compose´e des deux fonc-
tions de couˆt des controˆleurs GPC1 et GPC2, comme de´taille´ dans [Gangloff 2006] :
J(u = u1 + u2, k) =
N2∑
j=N1
‖ yˆth(k + j)− r(k + j) ‖2 +
N2∑
j=N1
‖ εˆ(k + j) ‖2
+ µ1
Nu∑
j=1
‖ δu1(k + j − 1) ‖2 + µ2
Nu∑
j=1
‖ δu2(k + j − 1) ‖2
(4.49)
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Fig. 4.15 – Sche´ma bloc du controˆleur R-GPC qui pre´sente un retard de commande
d’une pe´riode d’e´chantillonnage et un retard de d pe´riodes d’e´chantillonnage du a` la
mesure.
ou` N1, N2 sont les limites de l’horizon de pre´diction et Nu est la taille de l’horizon de
commande. µ1 et µ2 ponde`rent les e´nergies des commandes respectivement pour le suivi
de consigne et le rejet de la perturbation. Avec cette structure, le signal de commande
u(t) applique´ au syste`me robotique est compose´ de deux composantes u1(t) et u2(t).
La premie`re correspond a` l’entre´e du mode`le du syste`me the´orique sans perturbation
qui ge´ne`re la sortie the´orique yth, la seconde est la composante permettant le rejet de
l’erreur ε(t) du aux bruits et perturbations.
4.6.2 Taˆche de suivi avec une sonde 2D
La taˆche de suivi est valide´e sur des images me´dicales correspondant au foie d’un
patient. 218 images paralle`les du foie, de re´solution 308 × 278 sont charge´es dans le
simulateur et le volume est reconstruit avec une taille de voxels de 0.5× 0.5× 0.5mm3.
Ce volume est choisi pour mettre en e´vidence les atouts de l’approche base´e intensite´
dans la mesure ou` il ne comporte pas d’e´le´ments visuels distinctifs et n’est donc pas
compatible avec une approche base´e sur l’extraction de primitives ge´ome´triques.
Pour la taˆche de suivi, un mouvement pe´riodique est applique´ a` ce volume e´chogra-
phique pour simuler les mouvements physiologiques du patient. Selon l’e´tude re´alise´e
dans [Clifford 2002], les mouvements he´patiques sont principalement cause´s par la res-
piration. La translation cranio-caudale correspond au mouvement le plus significatif,
avec une amplitude e´tablie de 10 a` 26mm. Des translations supple´mentaires de l’ordre
de 8mm dans les directions antero-posterieures et late´rales sont e´galement observe´es.
En accord avec ces donne´es, nous inte´grons dans le simulateur la perturbation de mou-
vement pe´riodique sous forme de trois translations d’amplitudes de 16mm, 5.5mm et
7mm suivant les axes x, y et z.
L’image de´sire´e correspond a` l’image observe´e initialement et la taˆche consiste a`
stabiliser automatiquement cette vue en compensant automatiquement les mouvements
rigides applique´s au volume conside´re´. La matrice d’interaction implique´e dans la loi
de commande est estime´e seulement a` la position initiale de la sonde, a` partir de deux
ou quatre images supple´mentaires pour calculer le gradient 3D de l’image. Afin de
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valider la taˆche en termes de position de la sonde par rapport au volume, le repe`re
objet est superpose´ avec le repe`re de la sonde a` la premie`re ite´ration. Les re´sultats de
la simulation sont donne´s en figure 4.16.
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Fig. 4.16 – Suivi d’une section he´patique. (a) Coupe e´chographique de´sire´e. (b) Mou-
vement pe´riodique de translation applique´ au volume du foie. Effet de la taˆche de suivi,
lance´e apre`s trois pe´riodes de perturbation (t = 15s) sur l’erreur en pose (c) et l’erreur
visuelle (d).
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Une e´chelle de temps en secondes est repre´sente´e dans cette simulation de suivi en
fixant la pe´riode d’une ite´ration de la boucle de commande a` 40ms, ce qui correspond
a` la cadence d’acquisition des images avec la sonde 2D. Une pe´riode de 5s est choisie
pour le mouvement de perturbation applique´, qui est cre´e´ en appliquant une vitesse
sinuso¨ıdale au volume du foie. Au cours des trois premie`res pe´riodes la sonde reste
immobile puis a` t = 15s, la compensation est lance´e. L’approche pre´dictive est com-
pare´e a` l’approche classique de type Gauss Newton, sans pre´diction de la perturbation.
L’inte´reˆt de la commande pre´dictive est visible de`s la deuxie`me pe´riode de perturbation
ou` l’erreur visuelle est re´duite de manie`re significative. Pendant l’asservissement visuel
l’erreur maximale observe´e sur le positionnement de la sonde par rapport au volume du
foie est ∆Tmax(mm) = (0.36, 0.36, 0.55) en translation et infe´rieure a` 0.1 deg. autour
de chaque axe en rotation.
Pour une taˆche de suivi ou` la position courante de la sonde est toujours au voisi-
nage de la position de´sire´e, la sonde bi-plans n’apporte pas de be´ne´fice notable. Les
re´sultats obtenus avec la sonde 2D montrent une bonne re´alisation de la taˆche avec une
stabilisation quasi-parfaite de l’image 2D notamment graˆce a` la pre´diction de la per-
turbation. La limitation de la ge´ome´trie 2D vient de la ne´cessite´ d’acque´rir initialement
quelques images paralle`les a` l’image courante pour estimer le gradient 3D ne´cessaire au
calcul de la matrice d’interaction. Si le temps de re´alisation de cette acquisition est non
ne´gligeable par rapport a` la pe´riode de la perturbation, l’estimation initiale du gradient
hors plan peut eˆtre fausse´e. Dans un tel cas, l’utilisation de la sonde 3D se re´ve`le alors
indispensable pour une bonne re´alisation de la taˆche.
4.7 Conclusion
Une nouvelle approche d’asservissement visuel a e´te´ propose´e dans ce chapitre.
Contrairement aux primitives ge´ome´triques base´es moments de´crites au chapitre 3,
les informations visuelles conside´re´es ici sont de type intensite´. Ce choix d’information
visuelle permet de se dispenser de l’e´tape de segmentation par contour actif requise pour
le calcul des moments en utilisant dans la boucle de controˆle en vision directement les
valeurs d’intensite´ des pixels de l’image de mode B. Ainsi il est possible de s’affranchir
des limitations dues a` la faible qualite´ des images e´chographiques et de prendre en
compte un large e´ventail d’images anatomiques.
La matrice d’interaction associe´e au vecteur de primitives visuelles est mode´lise´e
et permet de controˆler tous les mouvements de la sonde dans l’espace. Ne´anmoins une
information hors plan est ne´cessaire pour controˆler les mouvements hors du plan de la
sonde. Cette information correspond au gradient de l’image selon la direction perpen-
diculaire au plan de la sonde. Deux me´thodes sont propose´es pour e´valuer ce gradient,
selon la taˆche d’asservissement envisage´e. Pour une taˆche de suivi, la composante de
gradient hors plan est calcule´e une fois a` la position de´sire´e de la sonde. Dans ce cas,
un filtre image 3D est applique´ sur un ensemble d’images paralle`les acquises de part et
d’autre de l’image de´sire´e. Pour une taˆche de positionnement, une estimation en ligne
de cette composante peut eˆtre obtenue a` l’aide d’un algorithme d’estimation.
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Les simulations re´alise´es montrent que l’approche base´e intensite´ donne de bons
re´sultats pour les taˆches de suivi et de positionnement local avec une sonde 2D, ce qui
permet de re´aliser efficacement le suivi d’une grande varie´te´ de sections anatomiques
tout en compensant d’e´ventuels retards de suivi. Une telle approche peut alors eˆtre
facilement applique´e avec une sonde 2D classique pour stabiliser la vue interne de la
sonde au cours d’un geste chirurgical en compensant des mouvements physiologiques ou
involontaires du patient. Pour des taˆches de positionnement, les nouvelles ge´ome´tries
de sondes e´chographiques, telles les sondes 3D et bi-plans, permettent d’obtenir une
meilleure robustesse aux erreurs de calcul de la matrice d’interaction et de garantir un
domaine de convergence plus e´tendu.
Apre`s cette validation en simulation de la me´thode, nous proposons de re´aliser des
taˆches de suivi et de positionnement avec une sonde e´chographique manipule´e par un
bras robotique a` six ddl. En particulier des sondes de ge´ome´tries diffe´rentes, 2D, 3D
et bi-plans, sont conside´re´es et les re´sultats expe´rimentaux obtenus sont pre´sente´s au
chapitre 5.
Chapitre 5
Validation expe´rimentale de
l’approche intensite´
Dans l’objectif d’une assistance au geste me´dical, nous avons mis en avant au cha-
pitre 2 l’inte´reˆt d’une manipulation robotique de la sonde e´chographique. Dans ce do-
maine, deux taˆches sont principalement envisage´es. Le positionnement automatique sur
une section de´sire´e depuis une section diffe´rente peut apporter une aide inte´ressante
au cours d’un examen e´chographique. En particulier, dans des applications de te´le´-
e´chographie, l’assistance robotique offre la possibilite´ d’enregistrer des vues d’inte´reˆt
au cours de l’examen puis de naviguer entre ces diffe´rentes vues.
Par ailleurs, le suivi automatique d’une section de´sire´e pre´sente de multiples avan-
tages. Un tel suivi peut d’une part assurer la stabilisation de la vue d’un organe cible
pour re´aliser un examen approfondi d’une structure anatomique. Ce type d’examen
qui regroupe les examens doppler, les mesures de dilatation des vaisseaux sanguins et
l’e´chographie de contraste ne´cessite une stabilisation active de la coupe e´chographique
pour produire un re´sultat valide. D’autre part, une application de suivi robotique per-
met de cibler une tumeur ou un calcul re´nal en compensant les mouvements physiolo-
giques du patient. En couplant la sonde e´chographique commande´e par asservissement
visuel avec un transducteur US de haute intensite´ comme propose´ dans [Lee 2007],
la taˆche de suivi assure alors un traitement optimal de la pathologie en maximisant
l’irradiation de la cible et en e´pargnant les tissus proches.
Dans ce chapitre, nous proposons de valider la me´thode base´e intensite´ propose´e au
chapitre 4 au travers de re´sultats expe´rimentaux. La sonde e´chographique, manipule´e
par un bras robotique a` six ddl, est commande´e a` la fois en vision et en force et
interagit avec deux fantoˆmes diffe´rents. Un premier fantoˆme abdominal ge´ne`re des
images e´chographiques qui sont cohe´rentes avec des coupes e´chographiques acquises
sur patient. Il est utilise´ pour valider les taˆches de positionnement, re´alise´es avec des
sondes de ge´ome´tries diffe´rentes, ainsi que des taˆches de suivi avec une sonde 2D. Un
second fantoˆme re´alise´ en ge´latine est e´galement conside´re´ pour valider le suivi base´
intensite´ dans le cas ou` l’objet d’inte´reˆt subit de le´ge`res de´formations.
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5.1 Commande hybride du robot vision/force
Dans l’optique d’une application me´dicale, des contraintes de se´curite´ impliquent de
combiner le controˆle par asservissement visuel avec un controˆle en effort dans la mesure
ou` la sonde US est en contact direct avec le patient. Un controˆle hybride vision/force
base´ sur une approche par boucle de controˆle externe [Baeten 2002] est imple´mente´. La
contrainte en effort asservit le mouvement de translation le long de l’axe ys de la sonde
et les cinq ddl restants sont controˆle´s par asservissement visuel.
Fig. 5.1 – L’effecteur robotique (repe`re Re) est e´quipe´ d’un capteur d’effort (repe`re
Rf ) et d’une sonde e´chographique (repe`re Rs).
5.1.1 Controˆle en effort
Une loi de controˆle en effort/couple est imple´mente´e pour maintenir une force de
1N applique´e au point de contact pc de la sonde avec la surface de l’objet le long de
l’axe ys de la sonde. La composante
pcHpc correspond au tenseur d’effort de contact
exprime´ dans le repe`re Rpc, centre´ sur le point de contact de la sonde et aligne´ avec le
repe`re de la sonde Rs (voir figure 5.1). Cette composante est telle que :
pcHpc =
pcFf (
fHf − fFg gHg) (5.1)
ou`, de manie`re ge´ne´rale, aFb est une matrice de transformation qui permet d’exprimer
dans le repe`re Ra un tenseur de force de´fini dans le repe`re Rb. Cette matrice est de´finie
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par :
aFb =
[
aRb 03×3
[atb]×
aRb
aRb
]
. (5.2)
fHf est le tenseur de force global mesure´ par le capteur d’effort et
fFg
gHg repre´sente
la force de gravite´ subie par le capteur d’effort, ge´ne´re´e par la masse de la sonde ms
et exprime´e dans le repe`re du capteur d’effort Rf . Ce dernier terme est inte´gre´ dans
l’e´quation (5.1) pour compenser l’effet de la gravite´. Le tenseur gHg est de´fini comme
gHg = [0 0 9.81ms 0 0 0]
T dans le repe`re Rg centre´ sur le centre de gravite´ de la sonde,
comme repre´sente´ sur la figure 5.1.
Le tenseur d’effort re´sultant est exprime´ dans le repe`re de la sonde et la vitesse
instantane´e vf de la sonde qui permet de re´guler l’effort a` la consigne de´sire´e est
donne´e par la loi de commande proportionnelle suivante :
vf = −K
sFpc (
pcHpc − pcHpc∗)
k
, (5.3)
ou` pcHpc
∗ = [0 1N 0 0 0 0]T est la force de contact de´sire´e de 1N . Avec cette loi de
controˆle en effort, l’objet en contact avec la sonde est assimile´ a` un simple ressort de
coefficient de raideur k, exprime´ en N/m. Le scalaire K repre´sente le gain de la loi de
commande.
5.1.2 Controˆle en vision
Dans la mesure ou` l’on choisit, pour des raisons e´videntes de se´curite´, de donner la
priorite´ au controˆle en effort par rapport au controˆle en vision, ce dernier peut e´chouer
a` converger vers l’image de´sire´e. En effet la vitesse de translation en y calcule´e par
la vision n’est pas applique´e au syste`me mais remplace´e par la composante calcule´e
avec la commande en effort. Pour e´viter ce cas d’e´chec de la commande en vision, il
est possible d’appliquer la composante υy ge´ne´re´e par le controˆle en vision a` la re´gion
d’inte´reˆt conside´re´e dans l’image plutoˆt qu’a` la sonde (voir figure 5.2). Les cinq autres
composantes sont, quant a` elles, applique´es directement a` la sonde.
5.1.3 Fusion de capteurs
Une matrice de se´lection de taille 6×6Ms = diag(0, 1, 0, 0, 0, 0) est introduite pour
appliquer le controˆle en effort uniquement le long de l’axe ys de la sonde. En paralle`le,
le comple´ment de cette matrice I6 −Ms est introduit pour appliquer la commande
en vision sur les cinq ddl restant. Pour combiner les consignes d’effort et de vision, la
vitesse articulaire envoye´e a` l’effecteur du bras robotique est alors :
q˙ = eJe
−1ve = eJe−1 eWs (Ms vf + (I6 −Ms) vc), (5.4)
ou` eJe
−1 est l’inverse de la matrice Jacobienne du robot.
Par ailleurs, la composante vy calcule´e avec le controˆle en vision est applique´e a` la
zone d’inte´reˆt pour re´adapter sa position dans l’image e´chographique.
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Fig. 5.2 – Suivi d’une section avec cinq ddl actionne´s de la sonde. (a) La coupe de´sire´e
avec la zone d’inte´reˆt en rouge. (b) La vue finale de la sonde avec la nouvelle zone
d’inte´reˆt en cyan. (c) et (d) correspondent aux vues externes du simulateur qui montrent
le de´placement de l’objet et de la sonde entre l’instant initial et final.
5.2 Taˆche de positionnement
Les taˆches de positionnement sont re´alise´es avec trois sondes de ge´ome´tries diffe´rentes
interagissant avec le meˆme fantoˆme. Le fantoˆme abdominal conside´re´, de re´fe´rence AB-
41900-030 Kyoto Kagaku - ABDFAN, mode´lise les organes de manie`re re´aliste et est
de´die´ a` l’utilisation clinique pour la formation des personnels me´dicaux. Il est donc
particulie`rement fide`le dans sa repre´sentation des organes abdominaux de taille quasi-
re´elle et inclut des le´sions telles que des calculs re´naux, des tumeurs he´patiques ou
pancre´atiques. La figure 5.3 montre une vue de ce fantoˆme et de la maquette associe´e
qui de´taille les organes et structures mode´lise´s ainsi qu’une vue interne acquise avec
une sonde 2D avec une profondeur de visualisation de 12cm.
5.2.1 Positionnement avec une sonde 2D
Une sonde 2D convexe avec une bande passante de fre´quences de 2 a` 5Mz est monte´e
sur le bras robotique et positionne´e au contact du fantoˆme abdominal. Une profondeur
de visualisation de 12cm est choisie, qui permet d’imager le fantoˆme sur toute sa pro-
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fondeur. Avec ce capteur, la fre´quence d’acquisition des images e´chographiques est de
25 images/s. La boucle de commande en vision est alors cadence´e sur cette fre´quence
d’acquisition d’une nouvelle image et a une pe´riode constante de 40ms.
Fig. 5.3 – (a) Vue externe du fantoˆme abdominal utilise´ pour les expe´rimentations de
positionnement de la sonde avec en arrie`re plan la maquette des organes repre´sente´s.
(b) Une image e´chographique abdominale acquise avec la sonde 2D.
Lorsque la position de´sire´e de la sonde est choisie, l’utilisateur de´limite une zone
d’inte´reˆt dans l’image qui permet de ne conside´rer que de l’information pertinente dans
la commande en vision. En particulier le trace´ manuel de cette zone permet d’e´viter de
prendre en compte d’e´ventuelles ombres acoustiques. En paralle`le, la position de´sire´e
de la sonde bMs∗ dans le repe`re du robot Rb est sauvegarde´e pour valider la taˆche de
positionnement.
Dans un deuxie`me temps, le robot est de´place´ a` l’aide d’une interface homme/machine
jusqu’a` une position diffe´rente prise comme position initiale. Le controˆle en effort et
vision de la sonde est lance´ a` partir de cette position pour retrouver la vue de´sire´e de
la sonde. Le calcul du gradient hors plan est re´alise´ en ligne avec l’algorithme d’estima-
tion non re´cursif de´crit au chapitre 4. Le facteur d’oubli de l’algorithme d’estimation
est pris tel que β = 0.98 et la taille de la feneˆtre glissante est N = 5. Pendant les
dix premie`res ite´rations de la commande (soit 0.4s), un mouvement de translation hors
plan en boucle ouverte et impose´ pour initialiser l’estimation du gradient hors plan puis
la loi de commande en vision est applique´e avec un gain de commande λ = 0.7.
Les re´sultats de la taˆche de positionnement sont pre´sente´s en figure 5.4. La vue in-
terne de la sonde et l’image de diffe´rence avec la vue de´sire´e sont affiche´es a` la position
initiale de la sonde (t = 0s), au cours du positionnement (t = 2s et t = 4s) et a` la
position finale (t = 15s). A t = 15s, l’image acquise correspond bien a` l’image de´sire´e
(voir figure 5.3(b)) comme le montre l’image de diffe´rence uniforme. La de´croissance de
l’erreur visuelle au cours de la taˆche de positionnement est repre´sente´e sur la courbe
(a). A convergence de la taˆche de positionnement, l’erreur visuelle n’est pas minimise´e a`
ze´ro en raison du bruit dans l’image introduit par le capteur e´chographique. Ne´anmoins
la pose de´sire´e de la sonde est atteinte (voir la courbe (b)) et l’erreur finale de posi-
tionnement s
∗
Ms est :
∆rfin(mm, deg) = (0.00, 0.07,−0.12, 0.05, 0.04, 0.00).
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Fig. 5.4 – Taˆche de positionnement avec la sonde 2D.
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5.2.2 Positionnement avec une sonde 3D
Deux expe´riences de positionnement sont effectue´es avec une sonde 3D motorise´e
(mode`le : 4DC7-3/40, Ultrasonix, Canada) monte´e sur le bras robotique a` six ddl (voir
figure 5.5(a)). Cette sonde, de bande passante de fre´quences de 3 a` 7 MHz est de´die´e
aux applications abdominales et permet de reconstruire un volume e´chographique a`
partir d’un balayage interne d’un capteur 2D.
Avec une profondeur de 12cm et un pas angulaire du moteur de 1.4 deg, un volume
de 28 deg de champ de vue est reconstruit a` partir de 20 coupes e´chographiques. Avec
ces parame`tres, la cadence d’acquisition obtenue est de 3vol/sec et ne permet pas une
commande temps re´el d’un syste`me dynamique. Cependant dans le cadre de l’approche
base´e intensite´ propose´e, il n’est pas ne´cessaire de conside´rer un volume e´chographique
complet. Comme avec une sonde 2D, il est possible de n’inclure dans la loi de commande
que les pixels contenus dans un plan de coupe. Dans ce cas l’inte´reˆt de l’approche
3D par rapport a` l’approche 2D est de fournir directement l’information hors plan
utile au calcul du gradient 3D sans avoir recours a` un algorithme d’estimation. Pour
calculer cette information de gradient, il n’est pas ne´cessaire d’acque´rir un volume
e´chographique complet mais seulement deux images supple´mentaires autour de l’image
courante. Cet ensemble de trois images peut eˆtre acquis avec une fre´quence d’acquisition
de 12vol/sec pour un pas de moteur de 1.4 deg.
(a) (b)
Fig. 5.5 – (a) Vue externe de la sonde 3D monte´e sur le bras robotique. (b) Les deux
vues internes de´sire´es acquises avec la sonde 3D pour les deux taˆches de positionnement
pre´sente´es.
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Dans les expe´riences pre´sente´es, une reconstruction volumique permet de retrouver
deux ou quatre images paralle`les entourant l’image courante a` partir des deux images
supple´mentaires incline´es acquises lors de la rotation du capteur 2D. Le temps de calcul
ne´cessaire pour retrouver ces images paralle`les e´tant ne´gligeable par rapport au temps
d’acquisition des trois images incline´es, ce traitement est inclus dans la boucle de com-
mande qui est cadence´e par l’acquisition des images. A chaque ite´ration le gradient
image est calcule´ a` l’aide des filtres de´rivatifs (non ponde´re´s) pre´sente´s au chapitre 4
et la vitesse de commande de la sonde est de´termine´e a` partir des primitives visuelles
et de la matrice d’interaction courante. Le gain de la commande est λ = 0.6.
Par rapport a` l’approche 2D, le calcul du gradient hors plan a` partir des filtres
de´rivatifs permet d’e´viter les erreurs d’estimation lie´es a` l’algorithme d’optimisation
non re´cursif. En pratique, cette diffe´rence se traduit par un meilleur comportement de
la loi de commande qui permet de conside´rer des erreurs initiales de pose de la sonde
plus e´loigne´es.
Les re´sultats des deux taˆches de positionnement avec la sonde 3D sont pre´sente´es
en figures 5.6 et 5.7. Comme pre´ce´demment, la sonde est dans un permier temps posi-
tionne´e au contact du fantoˆme et une coupe de´sire´e est choisie. Deux coupes diffe´rentes
sont conside´re´es dans les deux taˆches de positionnement pre´sente´es (voir figure 5.5(b))
et la position de´sire´e de la sonde bMs∗ , donne´e par l’odome´trie du robot, est sauvegarde´e
pour valider la taˆche de positionnement. Le syste`me robotique est ensuite de´place´ pour
positionner la sonde sur une vue diffe´rente et la commande en effort et vision est lance´e.
La vue interne de la sonde et l’image de diffe´rence avec la vue de´sire´e sont affiche´es a` la
position initiale de la sonde, au cours du positionnement et a` sa position finale. Seule
l’image centrale acquise par la sonde est repre´sente´e, les deux images supple´mentaires
n’e´tant utilise´es que pour le calcul du gradient. A la position finale de la sonde, la
convergence visuelle est observe´e dans les deux cas. La de´croissance de l’erreur visuelle
au cours de la taˆche de positionnement est repre´sente´e sur la courbe (a) des figures 5.6
et 5.7. Comme avec le capteur 2D une erreur re´siduelle est observe´e a` convergence en
raison du bruit associe´ au capteur 3D. Ne´anmoins le succe`s de la taˆche est visualise´ sur
la courbe (b) qui montre l’e´volution de l’erreur entre la pose courante et la pose de´sire´e
de la sonde s
∗
Ms. Dans la premie`re expe´rience, l’erreur initiale :
∆rinit(mm, deg) = (9.9,−1.1,−13.9,−2.4, 5.8,−2.1)
est minimise´e apre`s 8s a` :
∆rfin(mm, deg) = (0.1, 0.2, 0.7,−0.1,−0.7,−0.1).
Dans la seconde taˆche robotique, l’erreur initiale est telle que :
∆rinit(mm, deg) = (12.0, 0.8, 8.6, 1.2,−7.6,−2.2).
Apre`s 20s, la sonde a converge´ vers sa pose de´sire´e et l’erreur finale est :
∆rfin(mm, deg) = (0.1, 0.1, 1.3,−0.3,−0.3, 0.0).
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Fig. 5.6 – Positionnement avec la sonde 3D.
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Fig. 5.7 – Positionnement avec la sonde 3D.
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5.2.3 Positionnement avec une sonde bi-plans
Parmi la nouvelle ge´ne´ration de sondes e´chographiques, le mode`le XYPA2.5 com-
mercialise´ par la socie´te´ Vermon est un capteur bi-plans de gamme de fre´quences de 2
a` 5 MHz qui fournit deux images orthogonales a` une cadence d’acquisition de 20 Hz.
Une telle cadence d’acquisition permet de conside´rer ce capteur bi-plans dans le cadre
d’une commande temps re´el et l’information supple´mentaire fournie par le plan ortho-
gonal peut eˆtre inte´gre´e dans la loi de commande comme pre´sente´ au chapitre 4. Nous
pre´sentons ici une taˆche de positionnement avec la sonde bi-plans XYPA2.5 monte´e sur
un bras robotique a` six ddl ou` les deux images orthogonales acquises simultane´ment
sont conside´re´es dans le vecteur d’information visuelle (voir figure 5.8).
(a) (b) (c)
Fig. 5.8 – Vues externe (a) et internes (b, c) a` la position de´sire´e de la sonde bi-
plans. Les deux images fournies par la sonde (b) et (c) sont acquises simultane´ment et
correspondent a` deux plans de coupe orthogonaux.
Les re´sultats de la taˆche de positionnement avec la sonde bi-plans sont pre´sente´s en
figure 5.9. La sonde est positionne´e au contact du fantoˆme et une position de´sire´e est
choisie. Une re´gion d’inte´reˆt est de´finie manuellement dans une des deux images de´sire´es
de la sonde et applique´e automatiquement dans la seconde image (voir figure 5.8(b,
c)). Comme pour les validations en simulation, la re´gion d’inte´reˆt est prise de forme
rectangulaire et initialise´e par deux clics dans l’image correspondant aux coins supe´rieur
gauche et infe´rieur droit du rectangle. La de´finition manuelle de cette re´gion permet
a` l’utilisateur de ne conserver que de l’information pertinente et d’e´viter les ombres
acoustiques particulie`rement visibles dans les images de la sonde bi-plans. Par rapport
aux images fournies par les sondes 2D et 3D, on peut noter que les images fournies par
la sonde bi-plans sont de faible re´solution en profondeur du fait de la petite empreinte
du capteur.
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Fig. 5.9 – Taˆche de positionnement avec la sonde bi-plans.
Les deux vues internes de la sonde et l’image de diffe´rence avec les vues de´sire´es
sont affiche´es a` la position initiale (t = 0s) et finale (t = 40s) de la sonde. A partir
de la position initiale de la sonde, un mouvement de translation en boucle ouverte est
re´alise´ pendant 10 ite´rations. Afin d’initialiser les composantes de gradient hors plan
de tous les points images conside´re´s dans le vecteur d’information visuelle, l’axe de
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translation du mouvement est situe´ en dehors des deux plans image de la sonde. Apre`s
cette initialisation, la loi de commande par asservissement visuel est applique´e et le
gradient hors plan est estime´ en ligne a` l’aide de l’algorithme non re´cursif. Le facteur
d’oubli est choisi tel que β = 0.7 et la taille de la feneˆtre glissante est N = 5. Le gain
de la commande est λ = 0.7.
A la position finale (t = 40s), les deux images acquises correspondent aux vues
de´sire´es (voir figure 5.8(b, c) et les images de diffe´rence uniformes) et valident la conver-
gence de l’asservissement visuel. La de´croissance de l’erreur visuelle au cours de la taˆche
de positionnement est repre´sente´e sur la courbe (a) et la courbe (b) montre l’e´volution
de l’erreur entre la position courante et la position de´sire´e de la sonde de´duite de
l’odome´trie du robot.
5.3 Taˆche de suivi
Nous conside´rons maintenant une taˆche de suivi d’une section anatomique a` l’aide
d’une sonde 2D. La sonde, monte´e sur un bras robotique a` six ddl est place´e au contact
du fantoˆme abdominal puis de´place´e jusqu’a` observer une image de´sire´e. A partir de
cette position le controˆle en effort est lance´ pour re´guler la force exerce´e sur le fantoˆme
par la sonde a` 1N et une zone d’inte´reˆt est de´limite´e dans l’image de´sire´e par l’utilisa-
teur.
Pour une application de suivi ou` la sonde doit rester au voisinage de sa position
de´sire´e, la matrice d’interaction courante peut eˆtre approxime´e par la matrice d’in-
teraction de´sire´e. Cette matrice d’interaction de´sire´e est ici estime´e avant de lancer la
commande en vision. Un mouvement automatique de translation est re´alise´ apre`s le
choix de la position de´sire´e de la sonde pour acque´rir un ensemble d’images paralle`les
de part et d’autre de cette position. Le gradient image 3D associe´ a` l’image de´sire´e est
estime´ a` l’aide de trois filtres de´rivatifs de taille 5 × 5 × 5 et la matrice d’interaction
de´sire´e est estime´e et utilise´e dans la loi de commande.
Un filtre de Kalman sur la vitesse de l’objet est imple´mente´ pour pre´dire le mou-
vement du fantoˆme et augmenter la pre´cision du suivi. Le filtre de Kalman conside´re´
est base´ sur un mode`le de vitesse constante et prend en entre´e les intensite´s des pixels
et la vitesse instantane´e de la sonde. Il permet d’estimer a` chaque instant la vitesse
de l’objet vˆo en deux temps. Dans un premier temps, la mesure de cette vitesse est
calcule´e a` partir de la variation des primitives visuelles et de la vitesse de la sonde,
de´duite de l’odome´trie du robot. En effet la variation totale des informations visuelles
re´sulte du mouvement relatif de la sonde par rapport a` l’objet et est donc ge´ne´re´e
par les mouvements de l’objet mais e´galement par le mouvement propre de la sonde.
Ce mouvement propre de la sonde peut eˆtre de´duit de l’odome´trie du robot. Dans un
second temps, la mesure de la vitesse de l’objet est filtre´e en accord avec le mode`le de
vitesse constante conside´re´.
La vitesse de l’objet estime´e par le filtre de Kalman est finalement re´injecte´e dans
la loi de commande comme terme de pre´diction :
vc = −λ Ls∗+ (s− s∗) + vˆo
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Pour valider la bonne re´alisation de la taˆche de suivi, la pose relative de la sonde
par rapport au fantoˆme est mesure´e tout au long du suivi. Cette mesure est de´duite
des estimations des poses de l’objet et de la sonde obtenues par une me´thode d’asser-
vissement visuel virtuel [Marchand 2002] a` l’aide d’une came´ra externe, bien calibre´e,
observant la sce`ne. Un motif constitue´ de cinq points dont les positions respectives
sont connues est attache´ a` la sonde et un second est attache´ au fantoˆme. La came´ra
externe est positionne´e de manie`re a` conserver en permanence dans son champ de vi-
sion ces deux motifs. A la position initiale de la sonde, pour chacun des deux motifs
les cinq points sont initialise´s manuellement par un clic dans la vue de la came´ra (voir
figure 5.10(b)) et suivis au cours de la taˆche robotique. Les poses de la sonde camMsonde
et du fantoˆme camMobj exprime´es dans le repe`re fixe de la came´ra sont finalement re-
construites a` partir de ces primitives visuelles. La pose relative de la sonde par rapport
au fantoˆme est de´duite de ces mesures :
objMsonde =
cam M−1obj
camMsonde
(a) (b)
Fig. 5.10 – Vues interne (a) et externe (b) de la sonde 2D.
En pratique le fantoˆme est place´ sur un plateau tournant qui permet d’appliquer un
mouvement principal de rotation autour de l’axe y de la sonde. Comme la sonde n’est
pas aligne´e avec le centre de rotation du plateau, ce mouvement de rotation applique´
au fantoˆme induit e´galement des mouvements de translation sur la coupe anatomique
de´sire´e. De plus, le plateau peut eˆtre incline´ pour cre´er une translation verticale et une
rotation autour des axes x et z du repe`re de la sonde. Enfin, le plateau e´tant place´ sur
un support mobile, des translations dans le plan du plateau, c’est-a`-dire selon les axes
x et z de la sonde sont e´galement introduites.
Le de´tail des mouvements applique´s au fantoˆme au cours de la taˆche de suivi est
repre´sente´ sur les courbes (a) et (b) qui correspondent respectivement a` la position
du fantoˆme et a` son orientation, mesure´es a` l’aide de la came´ra externe. La position
initiale du fantoˆme camMobj0 est choisie comme re´fe´rence et les courbes (a) et (b)
correspondent aux composantes du vecteur de translation et de rotation caracte´risant
la transformation obj0Mobj entre la pose courante et la pose initiale du fantoˆme.
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(a) (b)
(c) (d)
(e) (f)
Fig. 5.11 – Suivi d’une section abdominale en compensant le mouvement applique´ au
fantoˆme en translation (a) et en rotation (b). La valeur constante de la position (c) et
de l’orientation (d) de la sonde par rapport au fantoˆme et la valeur faible de l’erreur
visuelle (e) valident la taˆche de suivi. La force est re´gule´e autour de 1N tout au long
du suivi (f).
En paralle`le la pose relative de la sonde par rapport au fantoˆme est mesure´e et
les composantes de translation et de rotation sont repre´sente´es respectivement sur les
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courbes (c) et (d). Lorsque des mouvements importants sont applique´s au fantoˆme, cette
erreur de position ainsi que l’erreur visuelle repre´sente´e sur la courbe (e) augmentent en
raison du retard de suivi. Ne´anmoins l’approche base´e intensite´ permet de reconverger
vers la position de´sire´e. A la fin de la taˆche de suivi, l’erreur de pose de la sonde par
rapport au fantoˆme est : ∆objrsonde(mm, deg) = (−0.28, 0.03, 0.24, −0.13, 1.74, −0.17).
Par rapport a` l’amplitude des mouvements applique´s au fantoˆme, cette erreur est de
l’ordre de 0.1% en translation et 1% en rotation.
La figure 5.13 pre´sente un ensemble de vues exte´rieures acquises au cours de la
taˆche de suivi. Ces diffe´rentes vues montrent le de´placement de la sonde au cours du
temps permettant de compenser les mouvements applique´s au fantoˆme pour conserver
la meˆme section e´chographique. Sur la dernie`re ligne, un agrandissement montre le
comportement de la sonde alors que le fantoˆme est manuellement incline´ vers l’arrie`re
puis vers l’avant.
5.4 Compensation de mouvements pe´riodiques
Pour stabiliser une coupe anatomique tout en compensant les mouvements physio-
logiques et notamment respiratoires du patient, nous avons de´crit en section 4.6.1 une
approche pre´dictive. Par rapport a` la commande proportionnelle utilise´e pour les taˆches
de suivi pre´sente´es pre´ce´demment, ce controˆleur pre´dictif permet de tirer profit de la
pe´riodicite´ du mouvement de perturbation a` compenser. Dans cette section nous don-
nons les re´sultats de deux expe´riences de compensation automatique d’un mouvement
pe´riodique.
En plus du fantoˆme abdominal rigide utilise´ pre´ce´demment, un fantoˆme mou re´alise´
en ge´latine est e´galement conside´re´ pour valider la robustesse de la commande base´e
intensite´ dans le cas de de´formations locales. La sonde 2D convexe de fre´quences 2-
5 MHz est fixe´e sur le bras robotique a` six ddl et un second robot est utilise´ pour
appliquer des mouvements pe´riodiques au fantoˆme (voir figure 5.12).
Fig. 5.12 – Dispositif expe´rimental impliquant un fantoˆme abdominal (a` gauche) et un
fantoˆme de´formable en ge´latine (a` droite). La perturbation pe´riodique est applique´e au
fantoˆme a` l’aide d’un second syste`me robotique.
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Fig. 5.13 – Vues externes de la taˆche de suivi.
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Dans la premie`re taˆche de compensation, le fantoˆme abdominal est a` nouveau posi-
tionne´ sur un plateau tournant actionne´ cette fois par le second robot. Une perturbation
sinuso¨ıdale est ainsi applique´e au fantoˆme abdominal avec une pe´riode de 6s, principa-
lement autour de l’axe y en rotation et le long des axes x et z en translation.
La figure 5.15 montre les re´sultats d’un suivi de coupe de´sire´e re´alise´ a` l’aide
du controˆleur pre´dictif R-GPC de´crit dans la section 4.6.1. Les courbes (c) et (d)
repre´sentent le mouvement de perturbation applique´ au fantoˆme respectivement en
translation et en rotation. Le robot porteur de sonde est asservi de`s t = 0s et la per-
turbation est introduite a` t = 6s. La compensation du mouvement de perturbation est
observe´e de`s son introduction avec une re´duction supple´mentaire de l’erreur visuelle
a` partir d’une pe´riode de perturbation en raison de l’apprentissage re´alise´ par le cor-
recteur (voir courbe (b)). La stabilisation de la section abdominale est valide´e par les
courbes (e) et (f) qui de´crivent la pose relative de la sonde par rapport au fantoˆme en
termes de position et d’orientation.
La robustesse de la loi de controˆle dans le cas d’une interaction de la sonde avec des
structures de´formables est e´value´e a` l’aide d’un second fantoˆme mou. Ce fantoˆme est
re´alise´ manuellement a` l’aide de feuilles de ge´latine. Des fibres de ce´re´ales non solubles
sont introduites pour diffuser les ondes US et cre´er du speckle dans l’image obtenue.
Deux olives sont e´galement introduites pour simuler des tumeurs (voir figure 5.14).
(a) (b)
Fig. 5.14 – Vues externe et interne a` la position de´sire´e de la sonde 2D. (a) Le fantoˆme
de´formable est place´ dans un tiroir en plastique (de´limite´ en vert) et vient s’e´craser
le´ge`rement sur une paroi de plexiglas fixe lors du mouvement pe´riodique applique´ par
un second robot. (b) Les fibres de ce´re´ales introduites dans le fantoˆme ge´ne`rent une
structure de speckle dans l’image e´chographique et deux olives sont conside´re´es pour
mode´liser une structure anatomique de type tumeur.
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Fig. 5.15 – Suivi d’une section abdominale (a) en compensant le mouvement pe´riodique
applique´ au fantoˆme en translation (c) et en rotation (d). La commande pre´dictive
conside´re´e assure une bonne pre´cision du suivi qui se traduit par la valeur faible de
l’erreur visuelle (b) et la valeur globalement constante de la position (e) et de l’orien-
tation (f) de la sonde par rapport au fantoˆme.
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La matrice d’interaction est a` nouveau estime´e a` la position de´sire´e de la sonde et
le controˆle de la sonde en effort et en vision est lance´. La pe´riode de la perturbation,
fixe´e a` 6s est suppose´e connue et utilise´e dans le controˆleur pre´dictif pour ame´liorer la
pre´cision de la compensation. A partir du temps t = 5s, un mouvement pe´riodique de
translation d’environ 2cm d’amplitude est applique´ au fantoˆme qui est alors le´ge`rement
e´crase´ sur une plaque de plexiglas pour cre´er une de´formation. Une seconde de´formation
est introduite par la pression de la sonde a` la surface de l’objet.
Dans cette nouvelle taˆche de suivi, la pose relative de la sonde par rapport au
fantoˆme ne peut pas eˆtre conside´re´e pour valider la taˆche de suivi du fait de la de´forma-
tion subie par le fantoˆme. La validation est donc re´alise´e visuellement avec l’e´volution
de l’erreur visuelle et les re´sultats obtenus sont pre´sente´s en figure 5.16. La courbe
d’erreur visuelle (a) montre l’apprentissage de la perturbation par le correcteur qui
se traduit par une re´duction de l’erreur visuelle mesure´e de`s le deuxie`me cycle de la
perturbation. La courbe (b) permet de visualiser l’effet de la commande en effort qui
re´gule la force exerce´e sur le fantoˆme autour de 1N . L’affichage de la vue interne de
la sonde et de l’image de diffe´rence correspondante a` t = 10s puis t = 37s illustre le
gain en pre´cision apporte´ par le correcteur R-GPC. De plus la vue affiche´e a` t = 37s
correspond a` la valeur maximale atteinte par la fonction d’erreur visuelle au cours de
la taˆche de suivi a` partir de la deuxie`me pe´riode de perturbation et permet de valider
qualitativement la stabilisation de la vue de´sire´e de la sonde.
5.5 Conclusion
Apre`s l’e´tude en simulation propose´e au chapitre 4, la me´thode base´e intensite´ a e´te´
imple´mente´e sur un syste`me robotique a` six ddl manipulant la sonde e´chographique.
Un fantoˆme abdominal compatible avec la modalite´ e´chographique est utilise´ pour ces
expe´riences. Il permet de valider l’asservissement visuel propose´ avec des images anato-
miques re´alistes pour des taˆches de positionnement et de compensation de mouvements.
Ne´anmoins, en raison de sa rigidite´ il n’est pas adapte´ pour e´tudier le comportement
de la me´thode dans le cas de de´formations des organes et un second fantoˆme mou est
conc¸u a` base de ge´latine pour e´tudier ce cas particulier.
Pour les diffe´rentes expe´riences de positionnement re´alise´es, trois sondes e´chographi-
ques ont e´te´ conside´re´es : une sonde convexe 2D, une sonde 3D motorise´e et une sonde
bi-plans abdominale. Les re´sultats expe´rimentaux obtenus avec ces trois ge´ome´tries de
capteurs diffe`rent en partie des re´sultats de simulation. En particulier l’inte´reˆt de la
sonde bi-plans par rapport a` la sonde 2D n’est pas mis en e´vidence. Ceci peut s’expliquer
par la diffe´rence de qualite´ entre les images fournies par la sonde 2D et celles fournies
par la sonde bi-plans qui sont de faible re´solution, notamment en profondeur, en raison
de la large ouverture du faisceau US. Avec ces deux types de capteurs l’approche base´e
intensite´ se re´ve`le sensible aux minimums locaux et seules des taˆches de positionnement
local peuvent eˆtre envisage´es. La sonde 3D en revanche permet d’obtenir les meilleurs
re´sultats en conside´rant une pose initiale plus e´loigne´e. Le calcul du gradient hors plan a`
partir des filtres de´rivatifs plutoˆt que par algorithme d’estimation conduit logiquement
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a` un meilleur comportement de l’asservissement visuel en conditions expe´rimentales.
Pour la validation des taˆches de suivi et de compensation, seule la sonde 2D a e´te´
utilise´e. Les re´sultats expe´rimentaux montrent dans ce cas le bon comportement de
l’approche base´e intensite´. En conside´rant des mouvements quelconques applique´s au
fantoˆme, un filtre de Kalman sur la vitesse de l’objet est couple´ a` l’asservissement
visuel pour re´aliser le suivi qui se re´ve`le re´actif et suffisamment robuste pour rattraper
de le´gers retards de suivi. Dans le cas d’un mouvement de perturbation pe´riodique de
pe´riode connue, le controˆleur pre´dictif re´pe´titif de´crit au chapitre 4 ame´liore encore la
pre´cision de la compensation.
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Fig. 5.16 – Suivi d’une coupe du fantoˆme en ge´latine, contenant deux olives.
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Conclusion
Les travaux re´alise´s dans cette the`se ont pour objectif d’apporter de nouvelles solu-
tions pour le controˆle d’un syste`me robotique par asservissement visuel e´chographique.
Une configuration embarque´e est ici conside´re´e ou` la commande est applique´e direc-
tement a` la sonde e´chographique manipule´e par le syste`me robotique. Des me´thodes
ge´ne´riques, permettant de re´aliser au mieux des taˆches robotiques de type positionne-
ment et suivi, sont propose´es et pourront eˆtre adapte´es par la suite pour s’appliquer
spe´cifiquement a` une proce´dure chirurgicale donne´e.
Deux approches diffe´rentes et comple´mentaires ont e´te´ envisage´es pour re´aliser le
positionnement automatique de la sonde sur une coupe e´chographique de´sire´e ou en-
core pour stabiliser une vue d’inte´reˆt en compensant les mouvements du patient. Des
informations visuelles de natures diffe´rentes ont e´te´ propose´es pour re´aliser ces taˆches
et la matrice d’interaction associe´e a e´te´ mode´lise´e dans chaque cas. Les atouts et
les limites de chacune des deux me´thodes propose´es ont e´te´ mis en e´vidence par les
diffe´rents re´sultats de simulation ou d’expe´riences robotiques. Nous revenons ici sur les
contributions apporte´es dans le cadre de l’asservissement visuel e´chographique par les
approches base´es moments et intensite´.
Contribution 1 : une me´thode ge´ome´trique assurant un positionnement
pre´cis depuis une position initiale e´loigne´e. Dans un premier temps, nous nous
sommes inte´resse´s a` une approche ge´ome´trique ou` les informations visuelles sont cal-
cule´es a` partir des moments 2D de la section d’un objet d’inte´reˆt. Pour caracte´riser au
mieux la pose de la sonde avec ces informations ge´ome´triques l’inte´reˆt d’une approche
multi-plans a e´te´ mise en e´vidence, ce qui nous a conduit a` proposer un asservissement
visuel bi-plans puis tri-plans. Ces deux approches assurent une nette ame´lioration des
re´sultats de positionnement par rapport a` l’approche mono-plan dans la mesure ou` la
convergence de l’asservissement visuel co¨ıncide avec la convergence de la sonde a` sa
position de´sire´e. De plus, dans l’approche tri-plans le vecteur d’information visuelle
est compose´ de six primitives ge´ome´triques couple´es principalement a` un mouvement
donne´ de la sonde. En raison de ce couplage, nous avons propose´ une forme simplifie´e
de la matrice d’interaction entie`rement calcule´e a` partir des informations contenues
dans les plans image. Les re´sultats de simulation valident l’approximation re´alise´e qui
permet d’e´viter l’estimation en-ligne de la normale a` la surface de l’objet requise dans
les approches mono-plan et bi-plans.
De manie`re ge´ne´rale les re´sultats obtenus a` l’aide du simulateur d’images e´chographi-
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ques de´montrent le bon comportement de l’approche tri-plans pour re´aliser des taˆches
de positionnement depuis des positions initiales e´loigne´es de la sonde. De plus ces pri-
mitives e´tant robustes aux changements de modalite´ d’imagerie, elles permettent de
re´aliser des taˆches multimodales ou` l’information de´sire´e peut eˆtre extraite d’un vo-
lume IRM ou TDM par exemple. Les limitations actuelles de la me´thode sont lie´es a` la
bonne segmentation du contour de l’objet d’inte´reˆt ne´cessaire au calcul des moments
2D et a` l’acquisition simultane´e de trois plans orthogonaux.
Contribution 2 : une me´thode intensite´ pour un suivi efficace d’une sec-
tion anatomique. Dans un second temps une nouvelle approche a e´te´ propose´e dont
l’originalite´ tient a` l’utilisation directe de l’image e´chographique comme information vi-
suelle. Le vecteur d’information visuelle est dans ce cas constitue´ des valeurs d’intensite´
de l’ensemble des pixels contenus dans une re´gion d’inte´reˆt, ce qui permet de se dispen-
ser de toute e´tape de segmentation ou de traitement de l’image. La forme analytique
de la matrice d’interaction associe´e a` ce vecteur d’information visuelle est de´termine´e
et l’approche base´e intensite´ est valide´e en simulation sur des images e´chographiques
ainsi qu’au travers d’expe´riences robotiques ou` une sonde e´chographique interagit avec
un fantoˆme abdominal re´aliste.
Deux taˆches robotiques sont envisage´es qui consistent en un positionnement sur une
section anatomique de´sire´e et un suivi automatique d’une coupe e´chographique donne´e.
Dans le premier cas, l’asservissement visuel est applique´ a` des sondes de ge´ome´tries
diffe´rentes, 2D, 3D et bi-plans en exploitant a` chaque fois les caracte´ristiques de la
sonde. Une me´thode d’estimation en ligne du gradient de l’image est de´veloppe´e pour
calculer la matrice d’interaction courante dans la loi de commande et valide´e en si-
mulation pour le positionnement avec les sondes 2D et bi-plans. La sonde 3D a` ba-
layage permet le calcul direct de ce gradient a` partir de filtres de´rivatifs 3D applique´s
sur un ensemble d’images et donne les meilleurs re´sultats de positionnement en pra-
tique. Dans le second cas, le suivi est re´alise´ au moyen d’une sonde 2D classique et un
controˆleur pre´dictif permet d’ame´liorer la pre´cision de la taˆche. De manie`re ge´ne´rale,
l’approche base´e intensite´ permet de conside´rer un large e´ventail d’images anatomiques
et se preˆte bien au suivi d’une section anatomique quelconque. Par rapport a` une
approche ge´ome´trique, il s’agit ne´anmoins d’une me´thode plus locale ou` le nombre
important d’informations visuelles conside´re´es rend l’asservissement visuel davantage
sensible aux minimums locaux.
Perspectives
Pour chacune des me´thodes pre´sente´es dans cette the`se, les perspectives consistent
dans un premier temps a` lever les limitations identifie´es pour permettre une validation
in-vivo a` court terme de taˆches robotiques de positionnement et de suivi. Dans un
second temps, une perspective a` plus long terme est la mise en valeur des solutions
propose´es dans le cadre d’applications me´dicales de´finies.
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Vers une validation in-vivo
Comme e´voque´ dans la conclusion, les limitations actuelles de l’approche base´e sur
les moments correspondent d’une part a` la de´tection automatique du contour de l’objet
et d’autre part a` l’acquisition simultane´e de trois images e´chographiques orthogonales.
La segmentation actuellement envisage´e est base´e sur une description polaire du
contour qui s’applique bien a` la segmentation de contours convexes mais qui se re´ve`le
insuffisante pour prendre en compte des formes plus complexes. En particulier, ce type
de contour actif n’est pas robuste a` des changements de topologie de l’objet dans la
mesure ou` il ne peut pas se diviser en plusieurs contours. Ne´anmoins le domaine du
traitement des images e´chographiques est tre`s actif et devrait permettre de fournir de
nouvelles me´thodes plus robustes et mieux adapte´es pour segmenter une plus large
varie´te´ de sections anatomiques. L’utilisation de contours actifs base´s sur des descrip-
teurs de Fourier ou de me´thodes de traitement d’image de type Graph Cuts sont autant
de solutions qui peuvent eˆtre envisage´es pour une meilleure qualite´ de de´tection du
contour ou de la surface de l’objet d’inte´reˆt.
La seconde limitation de cette approche est lie´e a` la ne´cessite´ d’acque´rir trois plans
de coupes orthogonaux. Une validation expe´rimentale de l’approche tri-plans peut eˆtre
re´alise´e a` l’aide d’une sonde 3D motorise´e pour de´terminer si les temps d’acquisition et
de traitement des images sont compatibles avec une commande temps re´el. Dans le cas
contraire une sonde bi-plans peut e´ventuellement eˆtre envisage´e. Dans ce cas, l’absence
du plan transverse ne´cessite de de´finir une nouvelle primitive pour controˆler la rotation
de la sonde autour de son axe.
L’approche base´e sur l’intensite´ montre de´ja` un bon comportement sur les expe´riences
robotiques re´alise´es notamment dans le cadre d’applications de suivi. La stabilisation
de la vue de´sire´e de la sonde est assure´e dans le cas de mouvements de perturbation
ale´atoires ou pe´riodiques et une validation supple´mentaire devrait eˆtre apporte´e a` court
terme par des expe´riences in-vivo sur mode`le porcin. Ne´anmoins a` l’heure actuelle seuls
les mouvements rigides sont pris en compte dans la loi de commande et la mode´lisation
des de´formations semble la perspective la plus prometteuse pour ame´liorer la robustesse
de la me´thode dans le cas d’une application in-vivo. La prise en compte d’un mode`le
de de´formation peut eˆtre re´alise´e en inte´grant au syste`me des ddl supple´mentaires
correspondant aux parame`tres de la transformation non rigide. L’objectif de la loi de
commande est alors de minimiser l’erreur visuelle tout en optimisant ces parame`tres
additionnels.
Vers une application clinique
Les nouvelles solutions apporte´es au proble`me ge´ne´ral de l’asservissement visuel
d’une sonde e´chographique permettent de constituer un ensemble de me´thodes ge´ne´riques
impliquant diffe´rentes informations visuelles et pouvant eˆtre associe´es a` diffe´rents types
de capteurs e´chographiques. Dans ce sens, le travail re´alise´ dans cette the`se s’est at-
tache´ a` lever les verrous scientifiques propres a` l’asservissement visuel e´chographique
en proposant une commande de tous les mouvements de la sonde, sans connaissance
de la normale a` la surface dans le cas de l’approche base´e moments et sans e´tape de
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segmentation pour l’approche base´e intensite´. Cette premie`re e´tape permet d’envisa-
ger par la suite des applications me´dicales potentielles pouvant be´ne´ficier au mieux de
ces solutions robotiques. Nous dressons ici une liste non exhaustive de telles applica-
tions, envisage´es dans des travaux pre´ce´dents dans le domaine de l’asservissement visuel
e´chographique, ou e´voque´es au cours de discussions avec des me´decins. Les me´thodes
propose´es peuvent eˆtre associe´es a` des syste`mes de te´le´-e´chographie ou` la taˆche de
positionnement automatique permettrait au me´decin de retrouver une coupe d’inte´reˆt
pre´alablement observe´e et sauvegarde´e. En paralle`le la taˆche de suivi peut assurer la
compensation des mouvements induits par la respiration lorsque le me´decin te´le´-ope`re.
L’ide´e est alors de re´aliser une exploration d’un organe virtuellement stabilise´ au moyen
d’une taˆche robotique qui fusionne la commande par te´le´-ope´ration avec la commande
en vision.
Des applications possibles de la stabilisation d’une coupe e´chographique concernent
e´galement les taˆches de diagnostique faisant intervenir des mesures d’intensite´ d’onde
[Nakadate 2011] ou de flux sanguin (Doppler) ou encore des techniques d’e´chographie
de contraste. Pour re´aliser de telles mesures dans l’image e´chographique, la section
longitudinale de l’arte`re conside´re´e doit eˆtre observe´e avec la sonde e´chographique pen-
dant quelques minutes. Au cours de cette observation, une taˆche de suivi robotique
peut garantir la validite´ de la mesure en compensant de manie`re active tout mouve-
ment involontaire ou physiologique du patient tout au long de la proce´dure. Le meˆme
principe s’applique a` l’e´chographie de contraste ou` des micro-bulles sont injecte´es dans
le sang pour rehausser le signal e´chographique renvoye´. Pour obtenir une bonne qualite´
d’image il est ne´cessaire que l’image de la sonde soit maintenue stable pendant une
pe´riode de l’ordre de plusieurs dizaines de secondes voire quelques minutes.
La mesure de la dilatation des vaisseaux induite par le flux sanguin (FMD pour
« Flow-Mediated Dilation ») est une autre proce´dure clinique particulie`re pouvant eˆtre
envisage´e. Une telle mesure est ge´ne´ralement re´alise´e au niveau de l’arte`re brachiale
et permet, a` travers des essais cliniques, de mesurer l’effet de diffe´rents facteurs tels
que les me´dicaments, le re´gime alimentaire ou le sport sur les fonctions vasculaires du
patient. Elle peut e´galement permettre de de´tecter un risque cardiovasculaire accru
chez un patient si la mesure obtenue est suffisamment pre´cise et fiable. Le principe
de la technique est d’e´valuer la re´activite´ de l’arte`re brachiale a` un stress induit par
un aﬄux sanguin a` l’aide d’une e´chographie de haute re´solution. La mesure retourne´e
correspond a` la diffe´rence entre le diame`tre de l’arte`re avant et apre`s l’aﬄux sanguin
exprime´e en pourcentage et requiert ici encore une stabilisation parfaite de l’image pour
eˆtre valide.
Enfin, des applications chirurgicales peuvent e´galement be´ne´ficier des approches pro-
pose´es. Dans [Lee 2007], les auteurs de´crivent une proce´dure de lithotripsie qui consiste
a` de´truire un calcul re´nal au moyen d’ondes US de haute intensite´. En combinant le
transducteur HIFU avec une sonde 2D classique au niveau de l’effecteur du robot, l’as-
servissement visuel e´chographique permet de suivre de manie`re active la cible et de
maximiser ainsi l’irradiation du calcul re´nal en e´pargnant les tissus sains proches.
Annexe A
Calibration de la sonde
La proce´dure de calibration vise a` de´terminer les parame`tres extrinse`ques et in-
trinse`ques d’une sonde e´chographique conside´re´e. Les parame`tres extrinse`ques d’une
telle sonde correspondent a` sa position (3 composantes) et a` son orientation (3 com-
posantes) par rapport a` un syste`me de localisation externe 3D et ses parame`tres in-
trinse`ques correspondent aux deux facteurs d’e´chelle sx, sy de l’image qu’elle fournit.
A.1 Ge´ne´ralite´s
Pour de´terminer les huit parame`tres de calibration de la sonde, l’e´chographie d’un
fantoˆme de ge´ome´trie connue est re´alise´e. Un capteur de position est fixe´ sur la sonde et
permet d’obtenir les poses relatives des images e´chographiques acquises. En conside´rant
un point caracte´ristique du fantoˆme identifie´ dans l’image de la sonde et dans l’espace
3D, une fonction de couˆt non line´aire mettant en jeu les parame`tres de calibration de
la sonde est de´finie. Les parame`tres intrinse`ques et extrinse`ques sont alors estime´s en
minimisant cette fonction de couˆt par un algorithme d’optimisation.
A.1.1 Repe`res et transformations
Les repe`res et transformations mis en jeu dans une proce´dure de calibration sont
pre´cise´s en figure A.1. Le capteur de position est constitue´ d’un transmetteur immobile
place´ dans l’espace de travail (repe`re Rt) et d’un re´cepteur attache´ a` la sonde (repe`re
Rr). Ro est le repe`re fixe attache´ au fantoˆme et Ri le repe`re image.
La transformation tTr entre le transmetteur et l’effecteur est donne´ directement
par la lecture du capteur de position. La transformation constante oTt entre les deux
repe`res fixes peut eˆtre mesure´e a` l’aide du capteur de position ou assimile´e a` l’identite´
en conside´rant ces deux repe`res fixes confondus. Elle peut e´galement eˆtre conside´re´e
comme un parame`tre a` identifier. Enfin la transformation rTi entre le re´cepteur et le
repe`re image correspond a` la transformation a` de´terminer par le proce´de´ de calibration.
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Fig. A.1 – Repe`res et transformations conside´re´s pour la calibration de la sonde
e´chographique.
A.1.2 Relation ge´ome´trique
En prenant en compte les repe`res ainsi de´finis, il est possible de relier la position
d’un point caracte´ristique xi extrait de l’image e´chographique exprime´e dans le repe`re
Ri a` la position du point 3D correspondant xf exprime´e dans le repe`re fixe du fantoˆme
Ro. Cette mise en correspondance est traduite par l’e´quation suivante :
xf =
oTt
tTr
rTi xi, (A.1)
ou` xi de´pend des coordonne´es pixelliques du point image (u, v) et des facteurs d’e´chelle
(sx, sy) :
xi =


sxu
syv
0
1

 . (A.2)
En conside´rant un ensemble de points images xi correspondant au meˆme point objet
xf , l’e´quation (A.1) devient un syste`me d’e´quations (S) Les parame`tres de calibration
de la sonde sont alors calcule´s par la re´solution du syste`me (S) a` l’aide d’un algorithme
de minimisation de type Levenberg-Marquardt, en conside´rant une meˆme primitive
ge´ome´trique identifie´e dans la se´quence d’images acquises avec la sonde e´chographique.
Les techniques de calibration diffe´rent en terme de type de capteur de position et de
ge´ome´trie du fantoˆme utilise´s.
A.2 La me´thode propose´e
A.2.1 Choix du capteur de position et du fantoˆme
Dans le cas particulier d’un asservissement visuel e´chographique en configuration
embarque´e, la sonde est monte´e sur un bras robotique qui peut eˆtre directement utilise´
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comme capteur de position. Dans notre cas, la position de la sonde sera donc obtenue par
l’odome´trie du bras robotique. Par ailleurs, pour e´viter les difficulte´s de positionnement
de la sonde et la de´tection manuelle des informations visuelles dans le cas des fantoˆmes
de type point ainsi que les erreurs de de´tection observe´es avec les fantoˆmes de type
plan, tout en conservant un fantoˆme simple a` re´aliser et utiliser, nous avons de´veloppe´
une nouvelle approche de calibration base´e sur un fantoˆme a` ge´ome´trie sphe´rique.
Le fantoˆme propose´ est constitue´ d’une sphe`re maintenue par deux fils de nylon
dans un bac d’eau. Une balle de ping-pong perce´e pour se remplir d’eau permet d’ob-
tenir un e´cho clair de sa surface circulaire (voir figure A.2). Le cercle ainsi visualise´
peut eˆtre segmente´ efficacement a` l’aide d’un contour actif parame´trique de type snake
caracte´rise´ par une description polaire du contour [Collewet 2009]. Sur une se´quence
continue d’images, ce contour actif est initialise´ manuellement par l’utilisateur dans la
premie`re image puis migre automatiquement dans les images successives.
Fig. A.2 – Fantoˆme sphe`re. A gauche, sche´ma du fantoˆme constitue´ d’une balle de ping-
pong maintenue par deux fils de nylon dans un bac d’eau. A droite, vue e´chographique
d’une section de la balle avec segmentation automatique du contour circulaire.
A.2.2 Principe de la calibration avec balle de ping-pong
La sonde e´chographique est de´place´e autour de la balle de ping-pong, de diame`tre
calibre´ D = 40mm et de centre OO, immerge´e dans une bassine d’eau. La se´quence
d’images ainsi acquise est traite´e a` l’aide d’un contour actif pour extraire de chaque
image la position en pixels du centre du cercle observe´ et son rayon. Soit I une image
acquise a` l’aide de la sonde, alors elle contient un cercle de rayon rC et de centre OC
ou` OC est le projete´ orthogonal du centre de la sphe`re sur le plan de la sonde.
Les repe`res mis en jeu lors de la proce´dure de calibration par balle de ping-pong
sont repre´sente´s en figure A.3. Outre les parame`tres extrinse`ques et intrinse`ques de la
balle, les trois composantes de position du centre de la balle exprime´es dans le repe`re
fixe fxO = (
fxO,
f yO,
f zO) sont conside´re´es comme des inconnues et calcule´es par la
me´thode d’optimisation Levenberg-Marquardt. La fonction de couˆt f a` minimiser est
de´duite de la relation suivante :
‖−−−−→OOOC‖
2
= (
D
2
)2 − rC2. (A.3)
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Fig. A.3 – Les diffe´rents repe`res et transformations associe´s a` la calibration par balle
de ping-pong.
D’ou` :
f = (fxC −f xO)2 + (fyC −f yO)2 + (fzC −f zO)2 − r2 + rC2. (A.4)
A.3 Re´sultats de calibration
A.3.1 Validation en simulation
La me´thode de calibration avec fantoˆme sphe´rique est dans un premier temps va-
lide´e en environnement de simulation. Les donne´es images (rayon et position du centre
du cercle) sont cre´e´es a` partir de la position de la sphe`re et de la pose de la sonde vir-
tuelle choisie. Aucune erreur de segmentation n’est introduite lors de cette validation.
L’environnement de simulation permet d’obtenir une ve´rite´ terrain de la calibration
et les parame`tres extrinse`ques de calibration conside´re´s correspondent a` un vecteur
de translation T (cm) = (5; 15; 0.2) et un vecteur de rotation (de´fini par la convention
θu) R(◦) = (0; 180; 0). Ils sont initialise´s respectivement a` Tinit(cm) = (0; 10; 0) et
Rinit(
◦) = (10; 180; 30).
Une premie`re validation est re´alise´e en conside´rant six positions de la sonde re´parties
tout autour de la sphe`re (au dessus, en dessous, devant, derrie`re, a` droite, a` gauche).
Autour de chacune de ces positions un ensemble de 120 images est acquis, correspon-
dant a` de faibles rotations ou translations de la sonde a` partir de la position initiale.
L’optimisation des 11 parame`tres est re´alise´e sur un PC Dual Core de 3GHz en 5s pour
une estimation finale : Test(cm) = (5.0; 15.0;−0.1) et Rest(◦) = (0.1; 182.9;−2.187). La
reconstruction de la sphe`re avec les parame`tres ainsi estime´s est pre´sente´e en figure A.4.
En pratique, compte tenu de la ge´ome´trie du fantoˆme et de l’immersion de la balle de
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Fig. A.4 – Reconstrution de la sphe`re avec les parame`tres de calibration estime´s.
ping-pong dans un bac d’eau, l’ensemble des positions choisies pour re´aliser la proce´dure
de calibration n’est pas atteignable. Une nouvelle validation est alors re´alise´e en simu-
lation en ne conside´rant qu’un ensemble de positions de la sonde situe´es au dessus de
la balle et juge´es atteignables par le bras robotique dans ce contexte d’immersion de
la balle. Seulement trois positions distinctes sont conside´re´es et un ensemble de 120
images est a` nouveau traite´ autour de chacune de ces positions.
La reconstruction de la sphe`re obtenue avec les parame`tres de calibration estime´s est
pre´sente´e en figure A.5 (a` gauche). En raison de la faible dispersion des images utilise´es
pour calibrer la sonde, une ambigu¨ite´ est observe´e sur l’estimation des parame`tres.
Ne´anmoins cette ambigu¨ite´ peut eˆtre facilement leve´e en calculant a priori les facteurs
d’e´chelle de la sonde et en introduisant cette connaissance dans la proce´dure d’opti-
misation (voir figure A.5, a` droite). L’estimation a priori des parame`tres intrinse`ques
de la sonde est obtenue en re´alisant une translation de la sonde au dessus de la sphe`re
et en enregistrant les images ainsi acquises. En recherchant ensuite dans ces images le
rayon maximal (en pixel) de la sphe`re rmax, les facteurs d’e´chelle, conside´re´s e´gaux,
sont calcule´s de la manie`re suivante :
sx = sy =
D
2rmax
.
A.3.2 Calibration de la sonde 2D fixe´e sur le bras robotique
La proce´dure de calibration consiste a` positionner manuellement le robot porteur
de sonde en une dizaine de positions re´parties autour de la balle de ping-pong et de
manie`re a` visualiser une section comple`te de cette balle. A partir de chacune de ces
positions une se´quence automatique est lance´e qui permet de re´aliser des rotations et
translations de la sonde de faibles amplitudes. Une se´quence d’une centaine d’images
avec la pose de l’effecteur (pose du repe`re Rr dans le repe`re fixe Rt) associe´e est ainsi
obtenue. Une se´quence supple´mentaire correspondant a` une translation hors-plan de la
sonde est e´galement re´alise´e afin d’estimer a priori les facteurs d’e´chelle de la sonde.
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Fig. A.5 – Reconstrution de la sphe`re avec les parame`tres de calibration estime´s a`
partir de trois positions atteignables. A gauche, les 11 parame`tres de calibration sont
optimise´s simultane´ment. A droite, les facteurs d’e´chelle sont estime´s a priori puis les
9 parame`tres de calibration sont ensuite optimise´s
Hors ligne, les images acquises sont traite´es pour extraire la position du centre de
la section de la sphe`re observe´e et son rayon. Ces donne´es images sont calcule´es a`
partir de la segmentation du cercle a` l’aide d’un contour actif initialise´ manuellement
dans la premie`re image de la se´quence, qui e´volue ensuite automatiquement dans les
images successives. L’ensemble des mesures extraites des images et donne´es par le cap-
teur de position permet d’estimer les parame`tres extrinse`ques de la sonde et les trois
composantes de position de la balle en minimisant le fonction de couˆt (A.4).
En l’absence de ve´rite´ terrain, la validation de la calibration est re´alise´e en recons-
truisant le volume de la sphe`re a` partir des parame`tres de la sonde estime´s et d’une
se´quence d’images diffe´rente de celle exploite´e pour l’optimisation. Les re´sultats de
reconstruction obtenus sont pre´sente´s en figure A.6.
Fig. A.6 – Volumes de la balle reconstruits a` partir des parame`tres de calibration
estime´s et de deux se´quences d’images diffe´rentes. A droite une rotation de 180◦ autour
de l’axe vertical de l’effecteur est re´alise´e.
Annexe B
Mode´lisation de l’interaction des
moments image
Le calcul de l’interaction des moments d’ordre i+ j avec le mouvement d’une sonde
e´chographique est de´taille´ dans[Mebarki 2010a]. Dans cette annexe, nous rappelons
seulement l’expression analytique de cette interaction.
La matrice d’interaction associe´e au moment mi,j s’e´crit :
Lmi,j = [mvx mvy mvz mωx mωy mωz ], (B.1)
ou` : 

mvx = −imi−1,j
mvy = −jmi,j−1
mvz =
xmi,j − ymi,j
mωx =
xmi,j+1 − ymi,j+1
mωy = − xmi+1,j + ymi+1,j
mωz = imi−1,j+1 − jmi+1,j−1
. (B.2)
Les composantes (mvx ,mvy ,mωz) relatives aux mouvements dans le plan de la sonde
de´pendent seulement des moments d’ordre i + j − 1 et i + j. En revanche, les autres
composantes, relatives aux mouvements hors du plan de la sonde sont fonction des
moments modifie´s, de´finis comme suit :{
xmij =
∮
C
xi yj Ky dx
ymij =
∮
C
xi yj Kx dy
, (B.3)
ou` les scalaires Kx et Ky se de´duisent du vecteur normal a` la surface de l’objet ∇F =
(fx, fy, fz) en chaque point du contour ferme´ :

Kx =
fxfz
f2x + f
2
y
Ky =
fyfz
f2x + f
2
y
. (B.4)
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Re´sume´
Les travaux re´alise´s dans le cadre de cette the`se ont pour but d’apporter des solu-
tions pour le controˆle par asservissement visuel d’une sonde manipule´e par un syste`me
robotique. Les applications envisage´es sont a` la fois des taˆches de positionnement sur
une section de´sire´e d’un organe ou des taˆches de suivi pour la stabilisation active d’une
vue e´chographique. Deux approches sont propose´es dans cette optique.
Une premie`re approche est base´e sur des primitives visuelles ge´ome´triques extraites
depuis trois plans orthogonaux. Le choix de ces primitives assure un large domaine de
convergence de la commande et un bon comportement de la taˆche de positionnement.
Ne´anmoins la limitation de la me´thode est lie´e a` l’extraction des primitives ge´ome´triques
qui ne´cessite une e´tape pre´alable de segmentation rendue difficile par la faible qualite´
des images e´chographiques.
Une seconde approche est alors envisage´e ou` les informations visuelles conside´re´es
sont directement les intensite´s des pixels de l’image e´chographique. L’interaction de ces
primitives avec le mouvement de la sonde est mode´lise´e et introduite dans la loi de com-
mande pour controˆler tous les mouvements de la sonde. Cette me´thode permet d’e´viter
tout traitement d’image et de conside´rer un large e´ventail d’images anatomiques. Des
expe´riences sur un bras robotique valident le bon comportement de la me´thode pour
des taˆches de suivi.
Mots cle´s : Asservissement visuel, images e´chographiques, robotique me´dicale
Abstract
Our work deals with the use of visual servoing strategy to control the motions of an
ultrasound (US) probe mounted on a robotic arm in an eye-in-hand configuration. The
aim is to automatically position the probe on a desired anatomic cross-section or to
stabilize a desired US image while compensating physiological motions of the patient.
Two different approaches are described and validated in simulation environment.
First a geometric approach is proposed where six visual features are built from 2D image
moments extracted from three orthogonal images. The interaction matrix associated
to these features is modeled and allows the control of both in-plane and out-of-plane
motions of the probe for positioning tasks. Nevertheless, the efficiency of the method
is dependent on the good segmentation of the observed structures.
Subsequently an intensity-based approach is detailed where the visual vector is di-
rectly constituted by the intensity values of a set of image points. With no segmentation
or image processing step, this new approach allows a large range of US image to be
considered in the visual servoing scheme. The analytical form of the interaction matrix
associated to this new visual information is given and the intensity-based approach is
validated through several robotic experiments.
Key words : Visual servoing, ultrasound images, medical robotics
